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Prologo

Las medidas basadas en transmision son el método mas practico de estimacién espectral para un
tubo de rayos X, ademds de que puede implementarse en mediciones de rutina para tomdgrafos
de uso clinico con el propdsito de garantia de calidad. La técnica Esperanza Maximizacion
(Expectation Maximization, EM) proveé resultados satisfactorios en la determinacion del espectro
de energia de un tubo particular de rayos X [Duan 2011].

El espectro también es empleado en reconstrucciones de energia dual con haces polienergéticos,
puede emplearse como informacidén a priori para reducir la intensidad de artefactos, para obtener
imagenes cuantitativas o con el propdsito de realizar cédlculos de dosimetria especifica por
tomografia computarizada, e incluso en tratamientos de radioterapia, ya que el método es general
y puede aplicarse sin duda a rayos X de mas alta energia, como las energias tipicas de haces de
radiacién para radioterapia [Sidky 2005].

El objetivo de este trabajo es obtener distintos espectros de fotones del tubo de rayos X de un
tomdgrafo de uso clinico. Para ello se disefiaron dos maniquies en forma de escalera con
diferentes espesores, un maniqui de aluminio 6061 y otro de cobre electrolitico, de dimensiones y
composicidon quimica conocida. Los maniquies fueron elaborados en los talleres del Instituto de
Fisica de la UNAM, y en colaboracidn con el Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia se
utilizé el PET-CT Biograph mCT para la adquisicidon de las medidas de transmisidn con cdmara de
ionizacion de un tubo de RX.

Existen trabajos de estimacion espectral con el método EM en el que se caracteriza el filtro en
forma de mofo para conocer el espectro alrededor de todo el campo de vista del tomdgrafo
computacional [Boone 2010]. Para obtener las medidas de transmisién se debe usar el gantry en
modo de servicio, esto es, en posicidn estacionaria [Duan 2011]. En otros métodos no se requiere
del pleno conocimiento del filtro tipo mofio pero se necesita tener acceso a los datos en bruto del
fabricante [McMillan 2013].En este caso las medidas pueden realizarse sin la necesidad de tener el
gantry en modo estacionario pero se requiere el uso de maniquies especiales [Lin 2014].

A diferencia de los trabajos mencionados, en este, se presenta una forma innovadora con un
minimo de herramientas experimentales para la adquisicion de datos de transmisidn utilizando
como detector una cdmara de ionizacién de uso especial en CT por sus siglas en inglés (Computed
Tomography) vy la técnica de radiografia digital en un tomografo denominada topograma descrita
en el procedimiento, esta forma de adquisicidn de datos no requiere tener acceso a los datos en
bruto del fabricante ni saber la forma del filtro tipo mofio o de su composicién quimica.

Los datos de transmision obtenidos con cdmara de ionizacidn en los diferentes espesores de cada
uno de los maniquies son incorporados en el algoritmo EM realizado en el lenguaje de
programacion Matlab®, se afiaden los espesores medidos en cada escaldn, los coeficientes de
atenuacidon masicos de los maniquies y de absorcidon de energia en aire en el caso de que el



detector sea camara de ionizacidn. El algoritmo previamente es validado con datos sintéticos y
datos experimentales reportado por Lin y colaboradores, [Lin 2014].

Para empezar a iterar el algoritmo EM requiere una aproximacion inicial con un espectro de
fotones, la primera aproximacion del espectro es relativamente facil de calcular usando modelos
semiempiricos, los cuales han demostrado proporcionar resultados satisfactorios para un rango
amplio de energias de rayos X, se empled el método semiempirico de Birch and Marshall, [Birch
1979].

Como parte de los resultados: El algoritmo EM ha demostrado ser flexible y robusto utilizando
como detector cdmara de ionizacién y la técnica de topogramas, el algoritmo toma ventaja de los
modelos semiempriricos de Birch and Marshall desarrollados para fuentes de rayos X. Se han
obtenido de manera aceptable los espectros de rayos X a 80, 100, 120 y 140 kV del tubo de RX
dentro del Biograph mCT, los espectros estimados reproducen adecuadamente las medidas de
transmisién experimentales.

La técnica de estimacidn espectral descrita en este trabajo podria estimar cualquier espectro de
rayos X utilizados en radiologia e incluso en haces de radiacion para radioterapia, los espectros
pueden emplearse con distintos propdsitos siendo el principal la dosimetria especifica en C.T.
convencional o haz de cono [Hioki 2014, Islam 2006], en radioterapia mediante métodos
Montecarlo. Sin duda alguna esta técnica puede implementarse en cualquier tomdgrafo de uso
clinico que cuente con una cdmara de ionizacién, maniqui de cobre y de aluminio.



Capitulo I
Tomografia computarizada

1.1 Introduccion

La tomografia computarizada C.T.,(Computed Tomography), es una herramienta invaluable de
diagndstico médico, empleada en muchas aplicaciones. Esta fue la primera modalidad que
produjo imdagenes de corte tridimensionales que representan la anatomia del paciente con gran
precision. Desde que el primer tomdgrafo de cabeza fue construido en 1972 por Godfrey
Hounsfield de Inglaterra [Bushberg 1994], fig. 1.1, la tomografia computarizada ha sufrido grandes
modificaciones tecnolégicas y de calidad de imagen para uso clinico.

En sus origenes se pensaba que la tomografia solo podria ser Util para estudios de cabeza debido
al movimiento cardiaco y la respiracion del sujeto. La tomografia es empleada actualmente como
imagen de referencia en la planificacion de radioterapia y como imagen de diagndstico médico
para multiples aplicaciones como céncer, trauma y lesiones dseas.

A diferencia de las imagenes de rayos X en donde los tejidos se superponen para formar una
imagen plana que impide evaluar la ubicacién espacial tridimensional de los tejidos y dificulta
caracterizarlos en funcién de su densidad, en la tomografia computarizada se obtienen varios
cortes de un objeto tridimensional para reconstruir al objeto en 3D, evaluar el tono de gris en
relacidn a la densidad electrénica de los tejidos y obtener un mejor contraste que una radiografia
convencional.



1.1.1 Generaciones de tomografos.

La primera generacién de tomdgrafos se empleaba esencialmente en estudios de cabeza. Duraban
entre 20 y 30minutos. La geometria de adquisiciéon consistia en haces de rayos X tipo lapiz
paralelos que se trasladaban para cubrir todo el campo de vista en sincronia con dos detectores
que rotaban un grado para luego trasladarse nuevamente. Esta secuencia continuaba hasta cubrir
los 180°.

En la segunda generacién los tiempos de adquisicion de la imagen se redujeron hasta 15 veces
mas debido al uso simultdneo de 30 detectores y un haz en forma de abanico de 10° en una
secuencia de traslacién-rotacion. La secuencia de traslacién-rotacidn se elimina por completo en la
tercera generacion de tomédgrafos, pues el numero de detectores se incrementdé a 800, con un haz
de abanico que cubre un amplio campo de vista, lo que hace mas rapida la adquisicion del estudio
alcanzando un tiempo de barrido de 3 segundos por rotacion.

Para eliminar los artefactos de anillo que presentaban comunmente los tomdgrafos de tercera
generacion para la cuarta generacion los detectores permanecen fijos y el nimero llega a ser de
2000 detectores colocados en forma de anillo alrededor del paciente, lo que elimina este
problema; para la adquisicién de imagenes solo se rota la fuente de rayos X.

La quinta generacidn corresponde a un novedoso escdner para estudios cardiacos en el que tanto
la fuente como los detectores son estacionarios. La fuente de rayos X no es la convencional y se
ubica fuera del plano axial del paciente; los detectores forman un anillo alrededor del paciente
alcanzando tiempos de barrido de 50 milisegundos.

Actualmente se emplea la tomografia helicoidal (6% generacidn) consiste en rotar el TRX (Tubo de
rayos X) de manera continua al mismo tiempo que se irradia y se traslada al paciente para obtener
multiples cortes simultdneamente, fig. 1.2, reduciendo casi por completo los artefactos por
movimiento.

Tubo de RX
— Rotacion

Movimiento

continuo de mesa
Fig.1.2 Tomografia mediante el sistema helicoidal.
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1.1.2 Principios basicos de la Tomografia Computarizada.

Para la adquisicion de una imagen de CT se requiere de multiples proyecciones del objeto en
estudio. Las proyecciones se obtienen a partir de la intensidad de radiacion medida en un arreglo
de detectores que atraviesa el haz sobre el objeto a diferentes angulos de giro de la fuente, ver fig.
1.3a. Para la reconstrucciéon de la imagen final se emplean distintos métodos de reconstruccion:
Técnicas algebraicas, técnicas de Fourier, técnica de retroproyeccion y técnicas iterativas.

- Detector

Voxel - U

B SONARK
/N SO ™
N XX N\ N

d .I
| I
/ | Ancho de
corte

(a) (b)

Detector

Fig.(1.3)a .Proyecciones a distintos dngulos para formar una imagen CT. (b) Pixel y voxel de un corte en CT.

1.2 Tomografia Computarizada por haz de cono.

A diferencia de la tomografia convencional que emplea haces en forma de abanico y un
desplazamiento helicoidal de la fuente y el detector, la tomografia computarizada por haz de cono
permite obtener imagenes 3D de un objeto haciendo incidir un haz de radiacién con geometria
cdnica sobre el area de interés produciendo multiples rebanadas en una sola rotacién del gantry.

Cho et al. [1995] demostraron la viabilidad de emplear tomografia por haz de cono para
radioterapia, pero no ha sido si no hasta la ultima década que se le usa mas cominmente. Esta
modalidad de tomografia computarizada logra disminuir el tiempo de adquisicién de las imagenes.

1.2.1 Modo de operacion de la tomografia por haz de cono.

La tomografia computarizada por haz de cono opera bajo los mismos principios fisicos que la
tomografia convencional excepto que la adquisicidn completa del cuerpo es adquirida mediante
una sola rotacion del detector y la fuente de kilovoltaje o megavoltaje, esto es posible mediante el
uso de detectores bidimensionales (2D) en comparacion con detectores unidimensionales (1D)
empleados en CT [Hioki 2014, Islam 2006], ver fig. 1.4.
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Una limitante de la CBTC (Cone Beam Tomography Computed) es el tamafio del detector, esta
limitante puede ser compensada con algoritmos de reconstruccién adecuados como el algoritmo
de Feldkamp truncado que permite incrementar el tamano de las imagenes que se pueden
reconstruir con la limitante dimensional del detector y movimientos particulares de la fuente vy el
detector [Cho 1995, Wang 1993].

Aunque esta modalidad de imagen por tomografia no esta libre de artefactos es apta para
reconstruir imagenes CT volumétricas con delimitacién clara de distintos tejidos (tejido suave,
pulmén, hueso y aire) e inhomogeneidades sobre los cuales los contornos pueden ser extraidos y
emplearse en software dedicado a la planeacién en radioterapia.

Tubo de Rayos X

Maniqui de
contraste

Flat-Panel
Imager

Fig.1.4 Esquema de adquisicion de una tomografia por haz de cono, el haz de radiacién cubre todo el objeto mientras
se rota por completo el tubo de rayos X en sincronia con el detector de panel plano [Jaffray,2002].

1.2.2 Tomografia computarizada por haz de cono con kVy MV.

El uso de CBCT también se ha propuesto para sistemas de radioterapia guiada por imagen
empleando kilovoltaje o megavoltaje. Se ha demostrado la viabilidad de emplear CBCT con haces
de kV y MV y detectores FPI (Flat Panel Imager) en radioterapia, la CBCT de kV ofrece un mejor
contraste y cociente sefial a ruido por unidad de dosis en tejido suave en comparacién con MV-
CBCT ya que este ultimo contiene una eficiencia cudntica baja en la deteccidn de radiacién con FPI
y un aumento considerable de la dispersién [Groh 2002].

Otra de las desventajas de MV-CBCT es el aumento de dosis en el paciente, pero puede
proporcionar un medio valioso para corregir errores 3D ademas de que ofrece una simplicidad
mecanica de integracién con los aceleradores lineales [Morin 2006, Mosleh-Shirazi 1998].
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1.3 Reconstruccion de imagenes tomograficas.

Para adquirir la imagen final mediante CT existen varios métodos de adquisicidn a partir de las
proyecciones:

e Técnicas algebraicas

e Técnicas de Fourier

e Técnica de retroproyeccién y retroproyeccion filtrada
e Técnicas iterativas

1.3.1 Técnica algebraica

Consiste en plantear un sistema de ecuaciones lineales, resultado de las proyecciones para cada
uno de los dngulos de la fuente. La solucién al sistema de ecuaciones corresponde a los
coeficientes lineales de atenuacidn de cada uno de los voxeles. El método algebraico no se emplea
en la practica para el ambito clinico debido a la lentitud que conlleva la solucidn de un nimero
muy grande de ecuaciones.

Las imagenes de CT contienen multiples cortes para la reconstruccion 3D, el pixel corresponde a
un segmento bidimensional del plano de algun corte, el voxel constituye la unidad de volumen que
tiene asignado un tono de gris, ver fig. 1.3b.

1.3.2 Técnica de Fourier.

Emplea la transformada de Fourier de las proyecciones; mediante el teorema de corte central,
[Bushberg 1994], se relacionan las transformadas de Fourier de las proyecciones con los
coeficientes lineales de atenuacidn, se obtienen los coeficientes lineales de atenuacién. El método
se dificulta cuando las transformadas de Fourier de los coeficientes lineales de atenuacién y la
transformada de Fourier de las proyecciones pasan de coordenadas polares a coordenadas
cartesianas.

1.3.3 Técnica de retroproyeccion y retroproyeccion filtrada.

Consiste en asignar a cada voxel el mismo nimero de tono de gris de una linea de proyeccion para
un angulo fijo. Las técnicas de retroproyeccidn requieren formar sinogramas correspondientes a la
transformada de Radon, sumar las retroproyecciones, aplicar la transformada de Fourier y. En la
técnica de retroproyeccion filtrada se requiere aplicar un filtro tipo rampa en el espacio de Fourier
para reducir el efecto de borrosidad que causa la funcidn de respuesta a un punto. El sinograma
consiste en un arreglo 2D de las medidas relacionadas con la transmisién a lo largo del campo de
vista y el angulo de exploracién del haz de radiacion [Bushberg 1994].

Al final de ambos métodos se aplica la transformada inversa de Fourier y se obtienen los
coeficientes lineales de atenuacién. A diferencia de la retroproyeccién, la retroproyeccion filtrada
es el método mdas comun de reconstruccidén ya que tiene mejor contraste y mayor resolucién
espacial.
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1.3.4 Técnicas iterativas.

Las proyecciones obtenidas son retroproyectadas a un angulo determinado para obtener una
imagen estimada. A continuacién se restan las proyecciones de la imagen estimada con las
proyecciones de la imagen real para el mismo angulo, la diferencia entre las proyecciones de las
imagenes se suma por igual a los voxeles de la imagen estimada. Este procedimiento se repite de
igual manera para otros angulos hasta que la diferencia entre las proyecciones de la imagen real y
estimada converjan a cero [Bushberg 1994].

1.3.5 Reconstruccion de imagenes tomograficas por haz de cono.

El métodos de reconstruccidon en tomografia por haz de cono se basa en el algoritmo de [Felkamp
1984], consideran un punto focal largo debido a que el tamafio de campo es reducido. La
aproximaciéon de Feldkamp realiza las correcciones de los puntos alejados del plano medio
considerando orbitas hipotéticas. Para una O¢ptima determinaciéon de los coeficientes de
atenuacidon es deseable usar algoritmos de reconstruccidn mas precisos que requieren
movimientos en orbitas no planares compuestas de rotaciones y traslaciones del gantry [Cho
1995].

1.4 Unidades Hounsfield y artefactos.

La imagen final en CT es cuantificada mediantes las unidades Hounsfield (HU), que representan el
valor promedio de los coeficientes lineales de atenuacion de distintos tejidos contenidos en un
voxel normalizados respecto al coeficiente lineal de atenuacién del agua. El ancho de corte de una
imagen CT esta discretizada en voxeles a los que se les asigna un tono de gris en funcién de las
unidades hounsfield.

Los coeficientes lineales de atenuacidon dependen de la energia del haz. Para los intervalos de
energia en que opera el detector del tomdgrafo computacional (100-120kV) el fenémeno de
interaccion de la radiacién con la materia que domina es el efecto Compton y la probabilidad de
interaccion depende de manera proporcional con la densidad del tejido.

_ Htejido — Hagua

HU x1000 (1.1)

Hagua

Ningun método de reconstrucciéon de imagenes esta libre de artefactos, los artefactos son
anomalias o distorsiones en las imagenes que no representan la imagen correcta. Los artefactos
pueden tener un origen fisico debido a fallas en los detectores, endurecimiento del haz que
corresponde a una mayor la absorcién de fotones de baja energia en el material que los fotones
de alta energia produciendo que el espectro elimine principalmente fotones de baja energia, o por
el efecto parcial del volumen, en que distintos coeficientes de atenuacién se promedian en un
mismo voxel impidiendo la diferenciacidn de distintos tejidos.
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El movimiento del paciente crea artefactos tipo raya en direccién del movimiento, también
pueden deberse por la introduccién de objetos metdlicos en el tomdgrafo lo que origina lineas
brillantes en la imagen que salen radialmente del objeto metalico. Los artefactos de anillo se
deben al mal funcionamiento de algin detector o mala calibracién de estos y el efecto aliasing a
que la frecuencia de muestreo es menor a la frecuencia de lineas por unidad de longitud en la
imagen real lo cual disminuye la resolucién espacial de la imagen por mencionar algunos.

1.5 Detectores de estado solido para la formacion de imagenes.

Un detector de estado sdlido se compone de un centellador acoplado a un fotodetector, que
puede ser un fotomultiplicador o un semiconductor (fotodiodo), para deteccion indirecta de la
radiacion ionizante un ejemplo serian los arreglos CCDs (Charged Coupled Devices) a base de
pelicula de semiconductores de Silicio acoplados con fibras épticas a centelladores .

Los centelladores son sensibles a los rayos X y mediante un fendmeno denominado luminiscencia
emiten radiacién visible proporcional a la energia depositada por la radiacién, por lo que también
suelen emplearse en espectroscopia.

El centellador es transparente a su propia luz, la cual se transmite hasta un fotodetector capaz de
convertir la luz visible de algunos eV en una diferencia de potencial cuantificable. Debido a que el
numero atdmico de los centelladores es elevado tienen una buena eficiencia cudntica, son muy
luminosos y tienen el espectro de emisidn de luz adecuado, aunque existen variaciones en tiempos
de respuesta, resolucion de energia y propiedades higroscépicas. Los centelladores de estado
sélido varian en su composicidon quimica; tungstanato de cadmio, yoduro de sodio y cerdmicos a
base de gadolinio son los mas comunes.

Los fotodetectores en CT son semiconductores con dimensiones del orden de milimetros,
tipicamente 1x1.5mm para arreglos multiples de detectores acoplados a centelladores como el
tungstanato de Cadmio (CdWO,.). Los arreglos de semiconductores en una radiografia digital son
de 0.1x0.2mm. El tono de gris de cada pixel en una imagen CT depende de la intensidad de
radiacidn cuantificada en cada detector semiconductor y la resolucion espacial de la imagen
depende directamente de las dimensiones del detector.

1.5.1 Detectores de panel plano.

Los detectores de panel plano consisten en una matriz de pixeles; cada pixel esta hecho a base de
silicio o selenio amorfo acoplados a una delgada capa de centellador en caso de deteccidn
indirecta y unidos a una pelicula delgada de transistores.

Para tomografia por haz de cono pueden emplearse detectores basados en matrices de silicio
hidrogenado amorfo, transistores de pelicula delgada (TFTs) en combinacion con cualquiera de los
fotodiodos( a-Si: H) con recubrimiento de fésforo para la deteccidn directa de los rayos X o una
capa fotoconductora (a-Se, Pbl2) que cubren un &rea de 30x40cm’ y proporciona un alta
resistencia a la radiacidn [Jaffray 1999].
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1.6 Radioterapia guiada por imagen

La radioterapia moderna surge con la invencién del klystron en 1937, desplazando a las maquinas
de Co-60. Tanto el klystron como el magnetrdon sirven para crear ondas electromagnéticas vy
propulsar de manera sincrénica haces de electrones con energias cinéticas del orden de MeV. El
klystron da origen a los aceleradores lineales actuales, estos producen rayos X y electrones. El
movimiento del gantry en un acelerador lineal es definido mediante un punto central denominado
isocentro sobre el cual rota el gantry. Ademas del movimiento de traslacién de la camilla, este
conjunto de movimiento permite irradiar el isocentro con tres grados de libertad para
proporcionar una mayor exactitud en el depdsito de dosis, fig. 1.5.

Rotacion de la camilla
Fig.1.5 El haz de radiacién de 6MV-18MV converge en el isocentro para distintos dngulos del gantry y camilla, el
colimador multihojas o de conos ayuda a entregar la dosis acumulada en el volumen blanco.

1.6.1 Breve explicacion de la planeacion y tratamiento en radioterapia.

Las imagenes CT y de resonancia magnética se cargan en un software especializado en simular la
dosis depositada en el paciente, existen distintos tipos de algoritmos para simular el depdsito de
dosis, los cuales contienen los pardmetros fisicos implicados en la interaccién de la radiacion
ionizante con la materia. Las imagenes CT son la base para la ubicacion espacial del volumen
blanco, PTV (Plannig Target Volume), en el cuarto de tratamiento y las correcciones del depdsito
de dosis por inhomogeneidades calculadas en el software se basan en las unidades Hounsfield de
una imagen CT.

La planeacion del tratamiento consiste en delimitar los érganos en riesgo y la zona a irradiar, PTV,
haciendo uso de las imagenes CT o de resonancia magnética que ofrecen una mejor delimitacidn
de los tejidos. Se aplica el protocolo de radiacién de manera personalizada en cada paciente, por
ejemplo; CRT (Conformal Radiation Therapy), IMRT (Intensity Modulated Radiation Therapy),
VMAT (Volumetric Modulated Arc Teraphy) por mencionar algunos.

En el programa de planeacién simula la geometria de los haces de radiacién y sus energias a
continuacién se examinan los histogramas de dosis-volumen y la distribucion de dosis para evaluar
la dosis prescrita y la tolerancia de los érganos en riesgo. Posteriormente se coloca el paciente en
el cuarto de tratamiento con las marcas de referencia para la localizacién espacial del PTV,
finalmente se aplica el tratamiento acorde al protocolo asignado.
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1.6.2 Radioterapia guiada por imagen empleando la tomografia por haz
de cono

La tomografia computarizada con haz de cono provee informacién volumétrica detallada de la
anatomia del paciente, fig. 1.6, para una alta precisién en la colocacién del mismo y una mejor
exactitud en la localizacién del tumor lo cual ofrece ventajas encaminadas a ofrecer una mayor
exactitud y precision en el depdsito de dosis.

En radioterapia el depdsito de dosis en la zona tumoral debe ser exacto y preciso lo que permite
obtener un éptimo control tumoral y disminucidon de las complicaciones al tejido normal, los
esfuerzos se han enfocado en la compensacidon del aumento de dosis y las complicaciones
producidas en el tejido normal, la compensacién se debe esencialmente a las incertidumbres
geométricas durante el tratamiento como por ejemplo el movimiento del paciente y la respiracion
durante el tratamiento.

Investigadores han demostrado la importancia del aumento de dosis para el control tumoral, esto
seria posible si las incertidumbres en la localizacién del volumen blanco, PTV, que van desde 5mm
a los 10mm se redujesen a 3mm, este nivel de precisién solo puede ser logrado si el tratamiento es
guiado por imagenes al mismo tiempo en que se realiza la radiacién sobre la zona tumoral [Jaffray
2000].

Flat-Panel CBCT CT Convencional

Fig.1.6 Comparacion de imdgenes axiales de rata obtenidas a partir de CBCT (a), en comparacién con imdgenes
convencionales de CT para una misma energia kVp y detectores de FPI (Flat Panel Imager)

1.6.3 Requisitos del sistema de imagenologia para radioterapia.

Para que un sistema guiado por imagen pueda ser aplicado en radioterapia debe cumplir con los
siguientes requisitos;

e Contraste suficiente para distinguir tejido suave

e Baja distorsion geométrica para la localizacion y distincion de contornos de érganos y
tejidos

e Compatibilidad en el entorno de la maquina de tratamiento

e Campo de vista amplio de hasta aproximadamente 40cm de diametro
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e Tiempos de adquisicidn cortos
e Dosis insignificantes en comparacion con las dosis de tratamiento

La tomografia por haz de cono opera bajo el mismo principio fisico que la tomografia convencional
y es considerado un fuerte candidato para cumplir los requisitos antes mencionados, sin embargo
el uso cotidiano del CBCT (Cone Beam CT) incrementa el riesgo de cancer secundario por lo que
resulta importante evaluar la dosis depositada bajo este método de adquisicién de imagenes.

1.7 Dosis en CBCT.

Una de las preocupaciones mas importantes en imagenes mediante radiacién ionizante es la dosis
depositada en el paciente. La AAPM (American Association of Physicists in Medicine) a través del
protocolo TG-75 indica que deben evaluarse las dosis efectivas y CTDvol (CT Dosis volumen) en kV-
CBCT en lugar de la CTDI (CT Dosis Integral) empleada en los tomdgrafos con el uso de maniquies
cilindricos especiales, ver figura 1.7, ya que debe considerarse la frecuencia de imparticién de la
CBCT.

El formalismo para la medicién de la dosis en el maniqui se describe en el documento AAMP-
TG61. Este protocolo TG61 estd basado en las mediciones de kerma con cdmara de ionizacion.
Dependiendo del haz de energia se requieren varios factores de correccién tales como
retrodispersion, coeficientes masicos de absorcién de energia, correcciones por factores de
perturbacién en la camara de ionizacidn; presion y temperatura, eficiencia de coleccion de iones,
correccion por polaridad. Todo esto para convertir la tasa de exposicién en aire a dosis en agua,
estimada a 2cm de profundidad por debajo de la superficie de agua para un campo de 10x10cm,
en el caso de la radiacion por kV-CBCT debe ser corregida en funcién de la profundidad y tamafio
de campo.

Fig1.7 Maniqui de agua con cavidades cilindricas para cdmaras de ionizacion al centro y periferia [Hioki, 2014].

Utilizando cdmaras de ionizacién calibradas en agua en laboratorios primarios con Co-60 es
posible calcular la dosis absorbida mediante métodos computacionales y experimentales
siguiendo el formalismo del TG-61.
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Se han reportado medidas de dosis en el centro del maniqui de 1.96 cGy para Varian On-Board
Imager (OBI), 0.83cGy en Elekta X-ray Volumetric Imager (XVI) y dosis periféricas de 2.36-2.90cGy
para OBl y 0.83-1.06cGy para XVI. Los calculos computacionales estan 4% debajo de las dosis
obtenidas aplicando el TG-61. Los perfiles en profundidad calculados con los programas
computacionales difieren en 3 y 4% menos que el TG-61. También se han reportado dosis de 4Gy
en radioterapia sumando las 45 fracciones si se utiliza en cada una de ellas kV CBCT [Hioki 2014].

1.8 Tubo de rayos X

Un tubo de rayos X consiste basicamente de un tubo de vidrio que contiene un filamento de
tungsteno resistente a altas temperaturas (2400 K). Por este filamento pasa una corriente eléctrica
(3-7 A) y mediante emisidn termidnica se desprenden electrones (corrientes del orden de mA),
gue son acelerados a energias cinéticas de entre 80-140 keV para uso en CT y de 30-50 keV en
mamografia, chocan sobre un blanco de Z alto, tungsteno (Z=74) para CT, molibdeno (Z=42) o
rodio (Z=45) en mamografia, ver fig. 1.8.

Anodo giratorio

'Ventana

" filtro tipo morio

=N colimador
filtro anadido

Fig.1.8 Esquema de un tubo de RX para CT

1.8.1 Espectro de energia de fuentes de rayos X.

Los electrones son frenados por los protones de los atomos del blanco via interaccion
coulombiana produciendo radiacion de frenado (Bremsstrahlung), fig. 1.9. Las vacantes orbitales
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qgue dejan los electrones en los atomos del blanco producen rayos X caracteristicos debido a las
transiciones energéticas de los electrones dentro de las capas internas del atomo [Bushberg,1994].

Aproximadamente el 1% de la energia cinética de los electrones incidentes en el blanco se
convierte en rayos X, y el 5% de estos produce rayos X caracteristicos. El resto de la energia se
convierte casi por completo en calor dentro del material blanco. En los actualidad los tubos de
rayos X contienen un blanco en forma de disco; para evitar el deterioro del blanco se hace rotar y
se enfria y al mismo tiempo en que se irradia con electrones. Los rayos X salen del tubo a través de
una ventana de material de Z bajo, normalmente berilio.

Radiacion de frenado Kt Rayos X

(no flltrada) caracteristicos
del Tungsteno

»i

Fluencia de fotones

Emax

Radiacion de frenado
(filtrada)

1 1 1 1 1 L

0O 10 20 30 40 5 60 70 80 90

Energia (keV)

Fig.1.9 Esquema idealizado del espectro de energia con y sin filtro.

1.8.2 Filtros y colimador

La produccién de rayos X tiene una distribucidon angular no homogénea debido a que el blanco
forma un 4ngulo con el haz incidente; un colimador ajusta las dimensiones del haz para definir el
volumen a irradiar, fig.1.8. Por ejemplo en un tomadgrafo se requiere ajustar las dimensiones del
colimador para obtener el grueso adecuado del haz de abanico y definir el grosor de la seccidn
tomogrifica, tipicamente de 1-15mm vy el uso de filtros modelan el espectro de rayos X.

La calidad e intensidad del espectro de fotones que sale del tubo de rayos X depende
principalmente la diferencia de potencial en el tubo, del material blanco, la corriente de
electrones que incide sobre el blanco (30-200 mA), el angulo de incidencia de los electrones con
respecto al blanco (7-30°), la mancha focal que produce el area de incidencia de los electrones
sobre el blanco (0.6-1.2 mm) y de manera importante por los filtros incorporados en un CT. Estos
pueden clasificarse en:

e Filtracidn inherente
e Filtro tipo mofio
e Filtros adicionales
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Filtrado inherente: Corresponde a la autoatenuacion en el anodo y la ventana a la salida del haz.
Estas componentes atentan débilmente el espectro de fotones.

Filtro tipo moio: Debido a que existe una pérdida de intensidad de fotones hacia el lado del
anodo, llamado efecto taldn. A la salida del tubo de RX se coloca el filtro tipo mofio que corrige el
perfil de intensidad angular del haz para homogeneizarlo y contribuir a la disminucién de dosis, ver
figura 1.8.

Filtros adicionales: La filtracién afiadida de Cu o Al en CT (Mo o Rh en mamografia) dan forma al
espectro de fotones. En CT algunos milimetros de aluminio (aprox. 2.5mm) eliminan
principalmente fotones a bajas energias para disminuir la dosis al paciente [Bushberg 1994], por
otra parte los filtros en mamografia eliminan fotones a bajas energias pero estos filtros
contribuyen principalmente a disminuir fotones a altas energias, arriba de 17 y 20 keV para
obtener un mejor contraste en los tejidos.

Debido a que la probabilidad de interaccién via efecto fotoeléctrico es proporcional al cubo del
numero atémico efectivo del medio atenuador e inversamente proporcional al cuadrado de la
energia, los filtros contribuyen de manera esencial a definir la calidad del haz y absorben a los
fotones a bajas energias vinculados con el aumento de dosis. Sin embargo los fotones de alta
energia aumentan la dispersién via efecto Compton relacionada con el bajo contraste vy
decremento de la calidad de imagen, por lo que en general en radiodiagndstico debe existir un
equilibrio entre la dosis depositada y la calidad de imagen obtenida.

1.9 Medicion del espectro de rayos X

Actualmente se ha incrementado la demanda del conocimiento exacto del espectro de rayos X
producidos por un tubo en particular para el mejoramiento de las imagenes diagndsticas y para la
determinacidn de dosis y estimacién del riesgo producido por una tomografia computarizada. El
espectro también es empleado en los calculos de dosis mediante simulaciones Monte Carlo o en
reconstrucciones de energia dual con haces polienergéticos [Duan 2011]. También es deseable
medir el espectro de rayos X para propdsitos de garantia de calidad.

El espectro de energia puede emplearse como informacién a priori para reducir la intensidad de
los artefactos e implementar imagenes cuantitativas. Para medir el espectro de energia de los
rayos X existen técnicas de estimacidn espectral que pueden dividirse en tres:

e Simulaciones computacionales
e Medidas de espectroscopia
e Medidas basadas en transmisidn
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1.9.1 Simulacion computacional.

Tiene como propodsito estimar el espectro de energia basdandose en modelos fisicos de la
interaccion de la radiacién ionizante con la materia tomando en cuenta por ejemplo la energia de
los electrones incidentes, el coeficiente de atenuacion lineal del material blanco y el angulo del
blanco. Ademas los rayos X caracteristicos deben afiadirse a la radiacién de frenado acorde a
resultados empiricos ya conocidos.

Existen diversos trabajos de determinaciéon espectral mediante modelos computacionales y
resultados empiricos, [Tucker 1991, Boone 1997] y distintos catalogos [Birch 1979, Fewell 1981],
qgue pueden modelar el proceso de generacidn de rayos X pero son incapaces de tomar en cuenta
detalles que afectan el espectro de rayos X como el estado de conservaciéon del tubo, las
propiedades de la filtracion inherente y la influencia de los filtros tipo moio.

En la actualidad las simulaciones Monte Carlo ofrecen un mayor detalle en la determinacion
espectral y pueden considerar varias combinaciones de blancos y filtros [Kim 2011], para la
determinacién espectral en radiologia o mamografia, [Ay 2004] o en la determinacién espectral en
las unidades de kV para radioterapia [Verhaegen 1999] y en espectros en tomografia
computarizada [Taleei 2009, Jarry 2003, DeMarco 2005].

1.9.2 Medidas por espectroscopia para haces de rayos X.

Las medidas directas por espectroscopia emplean contadores de fotones (detectores de CdTe o
CdZnTe). Este método generalmente proporciona estimaciones mas representativas del espectro
real, pero no es adecuado para mediciones de rutina debido a que requiere materiales costosos
como fuentes calibradas de Am-241 y Ba-133. La correccidon del espectro requiere de un
entendimiento detallado de las propiedades del detector, por lo que debe realizarse simulaciones
Monte Carlo para determinar la funcidn de respuesta del detector en cada canal y que la
distorsidn del espectro puede ser corregida.

Usando el método de espectroscopia Compton para un tubo de RX se empleaban detectores de
germanio de alta pureza con el inconveniente de la saturacién en respuesta, [Yaffe 1976]
[Matscheko 1987]. La técnica Compton mide a 90° los fotones dispersados de un objeto dispersor,
posteriormente se aplica una correccidon por eficiencia del detector y para extraer el espectro
incidente se aplica la férmula de dispersién compton, de esta manera pueden determinarse el
espectro de rayos X y para evitar la saturacion en respuesta del detector se utiliza telurio de
cadmio (CaTe) de alta resolucion, [Maeda 2005].

Las medidas del espectro es a 90° entre fuente de rayos X-material dispersor (carbono)-detector,
como se sefiala en la fig. 1.10 [Viera 2011] determinaron espectros mediante la técnica de
dispersion Compton para aparatos clinicos de mamografia utilizando también como detector
telurio de cadmio (CdTe) con resultados favorables.
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Fig.1.10 Diagrama experimental de Koji Maeda para la determinacion espectral mediante dispersién Compton.

1.9.3 Medidas basadas en transmision.

Este es el método mas practico de estimacion del espectro de rayos X de manera indirecta. Para
ello se realizan medidas de transmisién de un maniqui de dimensiones y composicidn quimica
conocidas. Las medidas son relativamente simples de realizar, y han demostrado proporcionar
resultados satisfactorios para un rango amplio de energias. Sin embargo la preparacion del
maniqui y el proceso de medicién pueden requerir mucho tiempo, existen diversos trabajos en los
gue se emplean las medidas de transmision para la determinacion espectral.

Turner et al. [2009] emplearon cdmara de ionizacién y filtros de aluminio para calcular espectros
equivalentes de diversos tomégrafos: LightSpeed VCT (General Electric Medical Systems,
Waukesha, WI), SOMATOM Sensation 64 (Siemens Medical Solutions, Inc, Forcheim, Germany),
Philips Brilliance CT 64 (Philips Medical Systems, Cleveland, Ohio) y Toshiba Aquilion 64 (Toshiba
Medical Systems, Inc., Otawara-shi, Japan). El espectro equivalente es aquel propuesto mediante
simulacidn y que solo reproduce las medidas de la primera y segunda capas hemirreductoras con
aluminio.

McMillan et al. [2013] determinaron mediante este mismo método espectros equivalentes para
tomografia por haz de cono. Los modelos para la determinacién de espectros equivalentes no
consideran la dependencia de la interaccion de los fotones con materiales de diferente nimero
atémico; el efecto Compton y el efecto fotoeléctrico alteran significativamente las medidas de
transmision en diferentes materiales para haces de radiodiagndstico empleados cominmente en
tomografia computarizada y para haces de radioterapia estos efectos ain son mas notorios por lo
que se requiere un estudio detallado del nimero de materiales y medidas de transmisidon dptimas.
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El método EM (Esperanza Maximizacion) se aplica para resolver el problema de la determinacion
de un espectro de rayos X mediante medidas de trasmisién considerando el efecto que tiene los
tipos de interaccion antes mencionados en las medidas de transmision, ver seccién 2.3 para mayor
detalle del método.

Generalmente las medidas de transmision se realizan con distintos maniquies en forma de
escalera, ver figura 1.11 Duan et al. [2011] determinaron el espectro de rayos X con dos maniquies
en forma de escalera de policarbonato y aluminio. Los datos de transmision del sinograma del CT
(SOMATOM Definition Flash, Siemens Healthcare, Germany) se exportaron al algoritmo EM
(Esperanza Maximizacion) para el calculo espectral del tubo de rayos X a 80, 100, 120 y 140 keV.

@ ' (b)

Fig. (1.11a) Maniqui de aluminio y (b) Maniqui de policarbonato arriba del gantry de un tomdgrafo para la obtencién
de las medidas de transmision [ Duan 2011].

Otros maniquies para la obtencidon de las medidas de trasmisidn se han propuesto por ejemplo
Yuan Lin et al elaboraron un maniqui circular homogéneo en composicion de polietileno centrado
en el tomodgrafo, fig.1.12 los datos de transmision fueron adquiridos a diferentes angulos con
respecto al tubo de rayos X, los sinogramas adquiridos se exportaron al algoritmo EM vy se
obtuvieron espectros de rayos X a distintos angulos de incidencia para CT Somatom Definition
Flash, Siemens Healthcare, Germany.
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(a) (b)

Fig. 1.12 (a) Maniqui de polietileno, vista lateral y (b) Vista frontal, maniqui centrado en el tomdgrafo para la
obtencion de las medidas de transmisién mediante los sinogramas del maniqui [Lin 2014].

Un estudio detallado de simulacién del algoritmo de estimacién espectral EM para rayos X en
mamografia y tomografia computarizada [Sidky 2005] indica la flexibilidad y robustez del método
EM para haces en radiodiagndstico. El método EM es general y puede aplicarse a los rayos X de
mas alta energia como las energias tipicas en radioterapia. Se ha visto por la diferencia entre las
energias espectrales tipicas de la mamografia y la CT que la determinacién espectral para los
diferentes rangos de energia requiere un disefio cuidadoso de las mediciones de transmisién
experimentales para optimizar la estabilidad numérica del algoritmo EM.

Por otra parte existe métodos innovadores para la determinacién espectral empleando las
medidas de transmisién como el propuesto por Zhao et al. [2015] que a diferencia de los trabajos
con el algoritmo EM, en este la estimacidn espectral se realiza mediante un algoritmo que utiliza
los sinogramas de un maniqui para CT. El espectro estimado se expresa como la suma de un
conjunto de espectros base previamente simulados multiplicados por factores de peso. El espectro
estimado se consigue minimizando la diferencia entre los datos estimados simulando el sinograma
producido por un maniqui para CT y el espectro estimado con los datos obtenidos
experimentalmente del sinograma real del mismo maniqui.

24



Capitulo II
Materiales y metodos

2.1 Método EM (Esperanza Maximizacion)

El algoritmo EM es un procedimiento elegante y poderoso para estimar pardmetros, teniendo en
cuenta un conjunto de datos x que se comportan segin una distribucidon de probabilidad P(x|8)
conocida y una familia de modelos con parametros 8 desconocidos. El objetivo del método es
encontrar los pardmetros 6 desconocidos para maximizar la probabilidad de P(x|8); el algoritmo
optimiza los parametros desconocidos que mejor ajustan a las medidas x, y es muy Uutil
especialmente cuando parte de la informacidn es desconocida [Dempster 1997].

La aplicacion del algoritmo EM consiste en dos pasos alternados; la etapa (E) expectativa de la
probabilidad o cdlculo de la esperanza de la verosimilitud con respecto a informacién conocida y
parametros propuestos, y la etapa (M) de maximizacion que calcula los pardmetros optimos
mediante la maximizacion de la probabilidad encontrada en el paso (E). Los parametros
encontrados se utilizan para el siguiente paso E y el proceso de iteracién se repite hasta la
convergencia de la iteracion de acuerdo a un criterio establecido que se mencionara en el capitulo
de resultados.

2.1.1 Estimacion espectral mediante el método iterativo EM.

El método EM se puede aplicar para resolver el problema de la determinacion de un espectro de
rayos X mediante medidas de trasmision. Las medidas se pueden representar formalmente como:

Y(L)= J I(E)e ™ dE =J N (E)n(E)Ee “® dE (2.1)

E E

Donde | se descompone en el nimero de fotones incidentes en el detector N vy la eficiencia de
deteccion 77, mientras que u y L representan los coeficientes de atenuacion lineal y el espesor

de algun material atenuador, respectivamente.

Se puede considerar que las medidas de trasmisidon Y siguen una distribucién de Poisson, pues
algunos métodos de reconstruccion de imagenes previamente utilizados han supuesto esta

distribucién con resultados aceptables [Lin 2014]. Para un conjunto finito de medidas Y, se

cumple:
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NS
Y, :Poisson{ZAnysls}, m=1..,N, (2.2)
s=1

La probabilidad de obtener un nimero Y, de fotones para un grosor L, dado un espectro sigue

la distribucion de probabilidad de tipo Poisson:

lYm e—l
Y, !

m

P(Ym’ﬂ“): , con l:ZAﬂSIS (2.3)

A es el nimero de eventos (cuentas) que se espera ocurran en un tiempo establecido. Entonces

P(Y.,, 1) es la probabilidad de que ocurran Y, eventos durante el mismo tiempo establecido.

La probabilidad de obtener una distribucién de Y, fotones en los distintos espesores con un

espectro de fotones | es el producto de las probabilidades individuales:

Eg An,s Isj efg’Am,sls

P(IY,A)= (2.4)
8 AT
T
El espectro de fotones en el detector es I:{Il,...,INS} y las medidas de transmision

.
experimentales son Y={Y1,...,YNM} , en donde N, es el nimero total de medidas de

transmisién, mientras que Ny corresponde al nimero total de muestras del espectro.

A, . corresponde a la matriz del sistema, y se calcula partir de los coeficientes de atenuacién de
los maniquies; la matriz es discretizada en pasos de energia AE y M distintos espesores de
material tal que A = {Aﬂs} e R™™s | donde:

A, =e“"AE (2.5)

La maximizacién del logaritmo de la verosimilitud estd dada por:
I =arg{maxIn(L(l|Y,A)} =arg {nﬁx ZS:LYm In(Zs: A, lL) —Zs: An’sls)J +c} (2.6)
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Donde c es una constante; la ecuacion anterior puede transformarse [Lin 2014] en:

I=arg{n2%xZ[Ym In(An,sls)_An,sls:I—i—c} (2.7)

El resultado de aplicar iterativamente el paso (E) y (M) conlleva a la siguiente ecuacion iterativa
[Sidky 2005]:

| (k)
(k+1) _

s Z(AT sm;( )stAnsl(k) (2.8)

Donde k indica el nUumero de iteracidn; los rayos caracteristicos del espectro deben incluirse en la

estimacion inicial IS(O) asi como la energia mdaxima del espectro.

2.1.2 Convergencia del algoritmo EM y estabilidad de la matriz Ams.

El método EM converge a la solucidn que minimiza la diferencia entre los datos de transmision
calculados con el espectro estimado y los datos de transmision medidos experimentalmente. Una
buena eleccién del niumero de iteraciones puede determinarse por estudios de simulacion previos
aplicando el método EM.

En este tipo de aplicacién la estimacién inicial es crucial por lo que se requiere una simulacidn
previa del espectro de fotones especificando el voltaje pico del tubo de RX, el anodo del tubo y el
filtrado afadido con el propdsito de eliminar fotones de baja energia que no se observan en un
espectro después de atravesar los distintos filtros en un tubo de RX dentro de un CT: filtrado
inherente, filtro tipo mofio y filtros adicionales.

Para obtener una estimacion realista del espectro de RX de un tubo en particular se requieren
datos experimentales de los valores de transmisidn con distintos materiales. El espectro resultante
tendra caracteristicas generales que responden al espectro verdadero, lo cual es importante para
el calculo de la dosis en los pacientes y correcciones en las imagenes por endurecimiento del haz.

La distribucién de longitudes de trayecto afecta muy débilmente la estabilidad de la matriz AH’S.

La estabilidad de la matriz del sistema depende esencialmente de las medidas de transmision a
través de diferentes longitudes de trayectoria y diferentes materiales [Sidky 2005].

Para el intervalo de energias tipico de un tomdgrafo computacional, una combinaciéon de

materiales ayuda a mejorar la estabilidad de la matriz An,s debido a que hay dos mecanismos

principales de las interacciones de rayos X con la materia en el rango diagndstico de rayos X, la
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absorcién por efecto fotoeléctrico y la dispersién de Compton. Utilizando dos materiales con
suficientemente diferencia en nimero atémicos, por ejemplo aluminio (Z=13) y cobre (Z=23), la
estabilidad mejora en comparacién a cuando se emplea un solo material [Sidky 2005]. Esto no es
necesario para el rango de energias que se ocupan en mamografia, en donde la dependencia de
los valores de transmisién es dominado por el efecto fotoeléctrico y solo se requiere medir con un
material.

2.2 Medidas de transmision.

Para implementar la técnica EM deben emplearse maniquies de dos o mas materiales con
diferentes grosores y en las mediciones los maniquies deben exponerse secuencialmente a los
rayos X, fig.2.1. Una ventaja del método es que no es necesario el conocimiento del filtro en forma
de moio, ni sus dimensiones o composicion, para conocer el espectro alrededor de todo el campo
de vista del CT, ya que el espectro a estimar es aquel que sale del gantry a un angulo de 0° antes
de entrar a la superficie de los maniquies.

Para obtener las medidas de transmisién se puede usar un modo de operacién especial del gantry
en posicién estacionaria. Idealmente se debe tener acceso a los datos en bruto del fabricante para
evaluar los sinogramas [Lin 2014, Zhao 2015]. Si esto no es posible entonces se pueden realizar las
medidas de transmisidon con cdmara de ionizacién [Duan 2011] o pelicula Gafchromic [Skrzynski
2014] aunque de esta manera el proceso es mucho mas tardado.

Las medidas de transmision deben reflejar el efecto del endurecimiento del haz y los dos
principales mecanismos de interaccion de la radiacion con la materia para energias de
radiodiagndstico por ejemplo efecto fotoeléctrico en un material de Z alto como el Cu (Z=23) tiene
mayor interaccion que en aluminio (Z=13). Estos parametros proporcionan un criterio para
determinar los materiales a emplear en las mediciones y el espesor de los maniquies.

Fig.2.1 Maniqui de distintos espesores de aluminio [Duan 2011]
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2.3 Validacion del algoritmo EM

La validacion del algoritmo muestra la viabilidad del mismo para estimar de manera correcta un
espectro desconocido. El programa que implementa el algoritmo EM desarrollado en este trabajo
se validé de dos maneras: empleando datos simulados y empleando datos experimentales
reportados por otro grupo de investigadores.

Para la validacion con datos simulados es necesario calcular tedricamente datos de transmision,
los cuales denominaremos datos sintéticos, que produce un espectro simulado al atravesar un
material de grosor y composicidon quimica conocidos. Los datos de transmisidn sintéticos pueden
ser calculados como exposicion o kerma en aire, sefial en el detector CT (hormalmente oxisulfuro
de gadolinio) o respuesta en pelicula de tinte radiocrémico. La iteracién comienza con un espectro
inicial distinto al espectro que se utiliza para calcular los datos de trasmisidn sintéticos, pero que
conserva las caracteristicas de kilovoltaje pico y tipo de dnodo.

Como primer objetivo el algoritmo EM debe de reproducir los datos de transmisidn sintéticos
calculados con una cdmara de ionizacidn. El segundo objetivo es reproducir el espectro de RX a
partir de medidas de transmisién adquiridas mediante los sinogramas de un tomdgrafo vy
reportadas en [Lin,2014] utilizando como detector oxisulfuro de gadolinio (Gd,0,S).

2.3.1 Validacion con datos sintéticos.

Una alternativa para obtener datos de transmision sin contar con los sinogramas de un equipo CT
es medir con cdmara de ionizacion la exposicidon producida por el haz en forma de abanico. El
espectro de exposicion denominado X (E) se relaciona directamente con el espectro de fluencia

de fotones | (E) mediante la siguiente ecuacion [Attix 1991],

X (E) = (%)E,aire (%)EI (E) (29)
Donde (E) —LC/J y el pardmetro W corresponde a la energia promedio en aire para
W’ 33.97 ’

crear un par de iones de cargas opuestas. El espectro de fotones esta discretizado en pasos de

Habs e H
)¢ aire €5 €l coeficiente de absorcion

energia AE, la exposicion X se mide en C/kg, el parametro (

de energia en aire y EI(E) corresponde a la fluencia de energia de los fotones. Los coeficientes

masicos de absorcion de energia del aire y los coeficientes de atenuacidon de los materiales
empleados en este trabajo son obtenidos de la base de datos del NIST [Hubbell 2004].

Los datos de transmision sintéticos medidos con camara de ionizacion C, a diferentes espesores

de aluminio y cobre se obtienen sustituyendo el espectro de fluencia de fotones |, por el

S

espectro de exposicién X, en la ecuacién 2.2:
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Cp =D AL X(E), (2.10)
s=1

El algoritmo EM para obtener un espectro de exposicién en lugar de un espectro de fluencia de
fotones se define en funcidn de los datos de transmisidn con cdmara de ionizacién mediante:

X(E)(k)
ZAns ZZA“ X(E)(k) (2.11)

X (E)(k+l)

Los datos de transmisién producidos en la k-ésima iteracion son:

NS
= Z Ay X (2.12)
s=1

Para determinar el espectro de fluencia de fotones a partir del espectro de exposicidon estimado en
la k-ésima iteracion se invierte la ecuacién 2.9, resultando:

X k
k= —_—
+ =) (%) aire)s

(2.13)

2.3.2 Validacion con datos de un sinograma.

Para obtener el espectro de RX a partir de datos de transmisidn de un sinograma se emplea el
algoritmo descrito anteriormente, es decir el espectro de fotones esta dado por:

I(k+1) Is(k) A,
ZAns;ZAnsl('k) (2.14)

Los datos de transmisién producidos por el k-ésimo espectro se calculan mediante la ecuacion:

NS
=Y Al (2.15)
s=1

I, se descompone en términos del espectro incidente N sobre el detector del tomégrafo y la

eficiencia 77, del detector oxisulfuro de gadolinio de 1.4mm de espesor considerado en este
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trabajo,[Duan 2011]. Al final de cada iteracion el espectro |, se corrige por la eficiencia del

detector mediante la siguiente ecuacion,

I X
N,=——, n,=(01-¢e*) (2.16)
1,

N, corresponde al espectro de fluencia de fotones corregido por la eficiencia del detector,  es
el coeficiente de atenuacion lineal del detector oxisulfuro de gadolinio, E es la energia en pasos
AE y Xcorresponde al espesor del detector. La matriz A, . se compone de los coeficientes de

atenuacidén del aluminio y cobre obtenidos de la base del NIST [Hubbell 2004] y los diferentes
espesores reportados por Lin et al. [2014].

2.4 Materiales y procedimiento experimental

2.4.1 Programacion del algoritmo EM para estimacion espectral.

El programa para la determinacidn espectral mediante el algoritmo EM se escribid en el lenguaje
de programacién Matlab versién R2011b. Se utilizaron tres programas empleando el algoritmo
EM; el primero es para la validacidn con datos sintéticos, el segundo para la validaciéon con datos
experimentales reportados por Lin et al. [2014], y el tercero para la estimacién del espectro con
datos medidos ex profeso para esta tesis en un equipo Siemens Bigraph mCT del Instituto Nacional
de Neurologia y Neurocirugia “Manuel Velasco Suarez” de la Ciudad de México. Para la parte
experimental y estimacién espectral con cdmara de ionizacion se escribieron un programa que
estima los espectros a 80, 100, 120 y 140 kV a partir de las medidas experimentales realizadas con
camara de ionizacion. Los programas estdn compuestos de las siguientes secciones de manera
general:

e Incorporacion de las propiedades fisicas relevantes. Los coeficientes masicos de
atenuacion del aluminio, cobre, oxisulfuro de gadolinio, coeficientes masicos de absorcion
de energia del aire. Los coeficientes mdsicos de atenuacidn y de absorcidn de energia se
calcularon con un subprograma denominado PhotonAttenuation, que incorpora las
propiedades fisicas necesarias a partir de la base de datos del NIST [Hubbell 2004]. En el
caso del aluminio 6061 se calcularon los coeficientes masicos de atenuacién y la densidad
de acuerdo a la composicidon quimica de esta aleacidn utilizando las fracciones por peso de
los diferentes elementos que la forman.

e Endurecimiento del espectro de fotones. Los espectros de RX obtenidos mediante el

modelo semiempirico de Birch and Marshall se endurecieron mediante un programa
escrito en Matlab. Se agregaron de 1 a 30 mm de Al como filtro con la intencién de
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eliminar fotones de baja energia y asi obtener un espectro de fotones inicial que incluye el
afecto del filtrado inherente y del filtro tipo mofio de manera aproximada.

Creacion de la matriz del sistema. La matriz A . se construyé de acuerdo a la energia

maxima del espectro a estimar empleando la ecuacién 2.5, esta incorpora los coeficientes
de atenuaciodn lineal y los diferentes espesores de los maniquies de aluminio 6061 y cobre
electrolitico o los espesores tedricos para el caso de la validaciéon. También en esta seccion
se agregan los datos de transmision medidos con camara de ionizacidn, o detector de
oxisulfuro de gadolinio reportados por Lin et al [2014] con datos de un sinograma.

Método iterativo. Para la estimacidn espectral de acuerdo con las férmulas 2.14 y 2.15, la
operacion del algoritmo EM comienza con la incorporacion del espectro inicial y los datos
de transmisién experimentales o sintéticos, tal como se muestra en la figura 2.2. El
programa procesa el espectro inicial y lo modifica en funcion de las medidas
experimentales. Los valores de transmisién estimados con el espectro calculado en la k-
ésima iteracion se comparan con las medidas de transmision experimentales, y el espectro
es corregido. El proceso se repite hasta que la diferencia entre la transmisién medida y la
calculada es menor que un cierto valor.

Optimizacién y correccion. El espectro éptimo minimiza de manera aceptable la diferencia
entre los datos de transmisidon experimentales y los estimados al mismo tiempo que
representa un espectro fisicamente aceptable. Por ultimo el espectro dptimo es corregido
por tipo de detector: oxisulfuro de gadolinio o cdmara de ionizacién, usando las
ecuaciones 2.9y 2.16.
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Figura 2.2 Método iterativo del algoritmo EM para estimacion espectral de rayos X.

2.4.2 Materiales.

En trabajos previos se han reportado estimaciones de espectros de rayos X [Sidky 2005, Duan
2011, Lin 2014] en los cuales se emplean maniquies de aluminio, cobre, lucita, policarbonato y
polietileno con grosores que van desde algunos milimetros hasta varios centimentros. En general
se ha demostrado que estos materiales ofrecen resultados satisfactorios si se utilizan de manera
combinada, eligiendo al menos un par de ellos de manera adecuada. Dado que el Al y el Cu son
faciles de conseguir, tienen una pureza relativamente alta o una composiciéon conocida cuando se



les usa en forma de aleaciones, y son faciles de maquinar, en esta tesis se decidid utilizar dos
maniquies basados en estos materiales.

2.4.2.1 Maniquies.

Se disefié¢ un maniqui basado en una aleacidon de aluminio (Al-6061) con las siguientes
dimensiones: 200 mm de largo, 50 mm de ancho y 25 mm de altura maxima, incluyendo 16
escalones de 12.5 mm de largo y 1.5 mm de altura (ver figura 2.3a). Este maniqui estad basado en el
propuesto por Duan et al. [2011]. Adicionalmente se disefid un maniqui de cobre electrolitico (Cu
> 99.9%) con las siguientes dimensiones nominales: 100 mm de largo, 50 mm de ancho y 5 mm de
altura méxima (ver figura 2.3b), incluyendo 10 escalones de 10 mm de largo y 0.5 mm de alto.

El espesor maximo en cada uno de los maniquies se establecié calculando que la transmision
correspondiente a dicho espesor deberia ser aproximadamente 10%, de tal manera que las
medidas de transmision reflejaran lo mejor posible el endurecimiento del haz.

mm 100

b)
Fig. 2.3 a) Dimensiones nominales del maniqui de aluminio 6061, b) maniqui de cobre electrolitico. Todas las
dimensiones son en mm.

El aluminio 6061 es una aleacién cuya composicién quimica es mayor al 96% de aluminio (ver tabla
2.1). El maniqui de cobre electrolitico contiene una composicién quimica de mas del 99.9% de
cobre y aproximadamente 0.1% oxigeno, es decir, es practicamente puro. La construccion de los
maniquies fue realizada es su totalidad en los talleres del Instituto de Fisica de la UNAM.
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2.4.2.2 Equipo Siemens Biograph mCT

El equipo utilizado para este trabajo es un escdner de doble modalidad que puede trabajar de
manera independiente en el modo PET (Positron Emision Tomography) o en el modo CT. Este
equipo es compatible con la mayoria de los sistemas de planificacidn para radioterapia y almacena
las imagenes en formato DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), fig. 2.4. Se
pueden adquirir imdgenes PET-CT de cuerpo completo de hasta 78 cm de didmetro en
aproximadamente 5 minutos. El tubo de rayos X puede operar con tiempo de rotacion de 0.30 s,
con lo cual disminuye la intensidad de artefactos por movimiento en una imagen, e incluye un

Tabla 2.1 Composicién quimica del Aluminio 6061.

Elemento Minimo (%) Maximo (%)
Aluminio 96.00 98.61
Silicio 0.40 0.80
Hierro 0.00 0.70
Cobre 0.15 0.40
Manganeso 0.00 0.15
Magnesio 0.80 1.20
Cromo 0.04 0.35
Zinc 0.00 0.25
Titanio 0.00 0.15

generador de 100 kW.

v

¥,

4
'i"

T

o/

Tabla 2.2 Datos generales del CT Biograph mCT

Abertura

78 cm

Campo de exploracion

FoV diagndstico 50 cm

Tiempo de rotacién 0.33,0.5,1.0s
N° maximo de cortes/rotacion 64 cortes
Resolucién temporal 83 ms
N° de filas del detector 32
N° de proyecciones Hasta 4608
Potencia maxima del generador 80 kW
Tubo de rayos X STRATON
Corriente del tubo 20-666 mA

Tamafio del foco del tubo de RX

0.7x0.7/7° 0.9x1.1/7°

Filtro CARE del tubo

Equivalente a 6.8 mm Al

Figura 2.4. Equipo Siemens mCT Biograph 64 del Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia de la Ciudad de

Meéxico.
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2.4.2.3 Camara de ionizacion y electrémetro.

Las medidas de transmisidn se realizaron con un electrdmetro y una cdmara de ionizacidn
disefados para uso especifico en CT, ver figura 2.5, con los que se puede medir CTDI (CT Dose
Index) y DLP (Dose-Length Product). Las caracteristicas técnicas del electrémetro y la cdmara de
ionizacion se resumen en la tabla 2.3.

Radiat
u .
Radeal Corporation

a) b)

Figura 2.5. a) Camara de ionizacion 20x6-3CT, b) Electrémetro 2026C de la marca Radcal, para uso especifico en CT.

Tabla 2.3 Propiedades técnicas dela camara de ionizacion Radcal
modelo 20X6-3CT

Tasa minima 1 mR/min
Tasa maxima 1 kR/min
Precisién de calibracion +4% usando RX de 150 kVp y HVL=10.2 mm de Al
Dependencia con la tasa +2% en un rango de [2 mR/s —40 R/s]
de exposicion
Dependencia energética +5% en un rango de HVL=[3-20 mm Al]

Material Paredes y electrodos a base del plastico aire equivalente C-522,
casquillo exterior de polyacetal, cable triaxial de bajo ruido.
- 3
Volumen sensible 3 cm’, 10 cm de largo.

2.4.2.4 Pelicula Gafchromic CT.

La pelicula Gafchromic CT es sensible a haces de rayos X de uso diagnéstico (0-140 keV) y esta
graduada con precision milimétrica para determinar el grosor del haz de abanico. En este trabajo
se uso para verificar que el ancho del haz fuera menor que el ancho de cada uno de los escalones
de los maniquies de atenuacion.
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2.5 Procedimiento experimental.

El equipo Biograph mCT del Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia tiene integrado un
sistema de proteccion radiolégica para el paciente que minimiza la dosis depositada, denominado
Care Dose. Este sistema controla la dosis en tiempo real modulando la corriente en el tubo de
rayos X en funcién del grosor del paciente visto desde distintos angulos del tubo de RX. Mediante
una exploracién preliminar el sistema de deteccién mide la atenuacién a través del paciente y
transfiere dicha informacidn al sistema de control del tubo de RX para modular la carga (mAs) a
un nivel que proporcione imagenes de calidad adecuada.

El sistema Care Dose optimiza el compromiso existente entre la dosis depositada y la calidad de
imagen ajustando los parametros de corriente nominal, voltaje nominal y ancho del colimador de
manera automatica. Es fundamental que para tener un control manual de los parametros
mencionados el sistema Care Dose se deshabilite durante las medidas de transmisién.

La técnica de adquisicion de medidas de transmisidn en este trabajo es mediante el uso de
topogramas, este permite al tomografo evaluar los niveles de atenuacién del objeto en estudio
previo a la adquisicidon de la tomografia 3D. Durante la adquisicion de un topograma el tubo de
rayos X permanece fijo en una de las siguientes posiciones: inferior, superior, lateral izquierda o
lateral derecha del gantry. Los detectores permanecen fijos del lado opuesto al tubo de RX, y la
camilla se desliza a una velocidad constante mientras se irradia el objeto. Las dimensiones de la
imagen digital del topograma corresponden a la distancia recorrida por la camilla y el ancho del
haz que cubre el objeto.

2.5.1 Medicion del ancho del haz de abanico.

En la consola de control del equipo PET-CT se establecié el protocolo de crdneo simple para
guardar las imagenes adquiridas. Si bien no es indispensable especificar un protocolo para adquirir
un topograma, se decidid hacerlo para mantener la consistencia entre los topogramas y las
medidas de transmision.

Para conocer el grosor del haz de abanico se colocd una pelicula Gafchromic CT sobre la parte
central e inferior del gantry (ver figura 2.8). Se deshabilité el modo de adquisicién automatico Care
Dose y se introdujeron los pardmetros establecidos en la tabla 2.4. A continuacién se adquirié un
topograma.

Tabla 2.4 Parametros técnicos de adquisicion del topograma

Corriente 100 mA

Voltaje 140, 120, 100, 80 kV
Paso 1 mm

Abertura del colimador 6 mm

Longitud de barrido 128 mm

Duracién del topograma 1.4s

Posicion del tubo de RX Inferior (fija)
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2.5.2 Colocacion de la camara de ionizacion.

La camara de ionizacion se colocd en el eje central del gantry con la ayuda de un soporte de
poliestireno ubicado en el borde de la camilla para obtener datos de transmisién a 0°. El cable de
la cdmara de ionizacién se conectd al electrometro de tal forma que se pudieran realizar las
lecturas desde la sala de control. De esta manera fue posible obtener la exposicion integrada en
cada uno de los topogramas en tiempo real.

Los laseres del equipo CT se usaron para alinear la cdmara de ionizacion con el eje central del
escaner y para definir la longitud de barrido en cada una de las medidas. El maniqui de atenuacion
se colocé directamente sobre la parte inferior de gantry, figura 2.6) de tal manera que el haz de
abanico atravesara sélo uno de los escalones en cada una de las medidas. La correcta colocacion
del maniqui se verificd con el haz laser de corte axial, y el ancho del haz se verificé con la pelicula
Gafchromic, tal como se describid en la seccién anterior.

coronal

sagital

a)
Fig. 2.6 a) Alineacion de camara de ionizacion y maniqui. b) Cdmara de ionizacién sobre soporte de polietileno y
camilla.

2.5.3 Geometria experimental.

Las medidas de transmisidn en la cdmara de ionizacion son producidas por un espectro de RX en
forma de abanico que atraviesa el filtrado inherente del tubo de rayos X ubicado en la parte
inferior del gantry, ademas del filtro tipo mofo y el colimador que ajusta el ancho y la abertura
angular del haz. El haz incide sobre la superficie inferior del maniqui y atraviesa el espesor de uno
de los escalones de cobre o aluminio hasta incidir sobre la cdmara de ionizacién, tal como se
ilustra en la figura 2.7. La geometria establecida indica que la estimacion del espectro mediante el
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método EM corresponde al espectro de RX a la salida de la superficie del gantry a 0°, es decir
corresponde al eje central.

——————————————————— plano del detector — — - --.

camara de
el e — isocentro - — — — — =———
ionizacion

ez o . _ _maniquiAl,Cu  _ _ _.._
_______ superficie gantry. IEEEEESSS——

P — colimador [==mrE=
C—re— filtro inherente ————

_______ punto focal __ __ __ __

a) vista axial b) vista lateral
Fig. 2.7 a) Vista axial del diagrama experimental para la adquisicion de medidas de transmision con camara de
ionizacion en isocentro. b) Vista lateral para visualizar el recorrido del haz de RX.

2.5.4 Medidas de transmision.

El desplazamiento minimo de la camilla en un topograma en el Biograph mCT corresponde a 128
mm. El extremo de la cdmara de ionizacion se coloco al borde de la salida del haz de abanico,
figura 2.8, lo cual garantiza que durante el desplazamiento de la camilla el haz de radiacién cubra
por completo el volumen sensible de la cdmara de ionizacidon que es de 100 mm de largo. El tubo
de RX se estaciond en la parte inferior del gantry, tal como se muestra en la figura 2.7.

Este procedimiento permite medir la transmisidon con cdmara de ionizacidon producida por el haz
de RX al atravesar cada uno de los espesores de aluminio o cobre sin la interferencia de la camilla
entre el detector y el maniqui. Se realizaron dos o mds medidas de transmisién por cada espesor
de material manteniendo la misma geometria descrita con anterioridad y los pardmetros técnicos
estipulados en la tabla 2.4. El procedimiento descrito se llevéd a cabo con los cuatro diferentes
voltajes nominales permitidos en el equipo PET-CT: 80, 100, 120 y 140 kVp.
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desplazamiento

%
i T

manigqui

a) vista lateral

Fig. 2.8 Vista lateral del haz de abanico atravesando el espesor de un escalén del maniqui de aluminio mientras se
desplaza la camara de ionizacién.

2.5.5 Estabilidad de la camara de ionizacion.

En cada uno de los topogramas la cdmara de ionizacion se irradié de manera secuencial. Durante
estas medidas se observé que al incrementar el nimero de medidas realizadas el ruido electrénico
también aumentaba, por lo que fue necesario estabilizar la cdmara de ionizacion. Para esto se
obtuvieron dos o mas tomografias de prueba, seguidas de un periodo de espera de algunos
minutos para que la cdmara de ionizacién colectara toda la carga y alcanzara un punto de
operacion estable. Con este procedimiento el ruido electrénico disminuyd considerablemente, lo
cual es muy importante cuando se desea obtener datos de transmisién con los espesores mas
grandes de los maniquies de atenuacidn.
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Capitulo III.
Resultados y analisis

3.1 Calculo del espectro de energia de un tubo de rayos X.

Los rayos X caracteristicos y la energia maxima de los fotones deben incluirse en el espectro inicial

del algoritmo EM, por lo que se requiere conocer a priori el tipo de anodo y el voltaje en el tubo

de rayos X. En este trabajo se empled el modelo semiempirico desarrollado por Birch y Marshall

[1979] con las caracteristicas fisicas definidas en la tabla 3.1. Para atenuar los rayos X

caracteristicos de baja energia de la capa L (aprox. 10 keV) se afiadid un filtro de 1 mm de aluminio

en los cuatro espectros simulados.

Tabla.3.1 Parametros fisicos para el cdlculo de espectros de rayos X usando el modelo de Birch y Marshall.
Voltaje Exposicion Afluencia
pico Blanco | Angulo | Resolucién Energia Filtro a0.75m a0.75m HVL1 HVL2
[+0.5kV] blanco [keV] Promedio de Al [+0.01mR/mAs] [+0.1x10 +0.01lmm | +#0.01mm
[#1°] +0.01keV | [#0.1mm] *mm? Al Al
mAs™]
80 w 7 1 40.14 1.0 37.94 4.90x10° 1.58 2.73
100 W 7 1 44.81 1.0 44.68 7.52 x10° 2.10 3.86
120 w 7 1 50.19 1.0 59.40 10.34 2.73 5.12
x10°
140 w 7 1 55.02 1.0 70.40 13.267 3.43 6.41
x10

La figura 3.1 muestra los cuatro espectros simulados con los parametros definidos en la tabla 3.1;

cada uno de los espectros se normalizé de tal manera que el area bajo la curva sea uno; los rayos X

caracteristicos corresponden a las lineas de emisién de la capa K: 59, 66 y 67 keV.
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Figura 3.1. Espectros generados con el modelo semiempirico de Birch y Marshall correspondientes; a) 80kVp, b)
100kVp, c) 120kVp y d) 140 kVp, con danodo de W y filtro adicional de 1 mm de Al en todos los casos.

3.2 Validacion con datos sintéticos.

Para la validacién del método EM se obtuvo un espectro de fotones normalizado con filtro afiadido
de 15 mm de aluminio, conservando los siguientes parametros: voltaje pico a 140 kV, angulo del
blanco de 7°, anodo de tungsteno. Dicho espectro se obtuvo con un programa escrito en Matlab
R2011b.

El espectro de fotones simulado con Matlab se muestra en la figura 3.2, en esta figura se compara
el espectro del modelo de Birch y Marshall con el espectro endurecido con 15 mm de aluminio.
Para obtener los datos de transmisidn sintéticos simulando una sefial medida con camara de
ionizacion el espectro de fluencia de fotones con filtro de 15 mm de aluminio se convirtié a un
espectro de exposicién mediante la relacién tedrica dada por la ecuacion 2.9 e implementada en
Matlab para ello se utilizaron los coeficientes de absorcidn de energia del aire de la figura 3.3.
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Figura 3.2. Espectro de fluencia de fotones simulado con filtro de 15 mm de aluminio, utilizado para generar datos
de transmisién sintéticos.
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Figura 3.3. Coeficientes mdsicos de absorcion de energia del aire utilizados en el algoritmo EM para la conversion de
espectro de exposicion a espectro de fluencia de fotones.

10

Los valores de transmision sintéticos C_ corresponden a las medidas de transmision evaluadas

con camara de ionizacion en el espesor M que producen el espectro de exposicién asociado al
espectro de fotones simulado con 15mm de aluminio, fig.3.2. Para el cdlculo de los valores de

transmision se emplearon dos matrices A ((Al)y A, (Cu) junto con la ecuacién 2.12. Las

dimensiones de las matrices utilizadas fueron:

{An,s(Al)} c RNMxNS — wauo’{A“’S (CU)} c RNMxNS _ R16><14O (3.1)
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Las matrices generadoras de los valores de transmision sintéticos incorporan los espesores de
aluminio y cobre, ademas de los coeficientes de atenuacion de estos mismos materiales, fig.3.4, y
los coeficientes de absorcion de energia del aire, fig.3.3. Tal como se explicd anteriormente, estos
coeficientes se obtuvieron mediante un subprograma (PhotonAttenuation) que emplea la base de
datos de interaccion de rayos X con materia del NIST [Hubbell 2004].

3 3

Aluminio ]
Oxisulfuro de Gadolinio .
Cobre E

coeficiente masico de
atenuacion crr?/g
=
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=
o
N - °© @
T T uuuq\\uuul T

N
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P N P e e e ek e
10* 10° 10
Energia [keV]
Figura 3.4 Coeficientes mdsicos de atenuacion de distintos materiales utilizados en el algoritmo EM.

N
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o
)
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El algoritmo EM utilizada para la validacién con datos sintéticos y camara de ionizacidn requiere de
la matriz A, , la cual fusiona las dos matrices generadoras de los valores de transmision sintéticos
de Al 'y Cu descritas previamente. La dimensidn de la matriz resultante es entonces:

{A,:(Al,Cu)} e RN s = R4 (3.9)

La figura 3.5 muestra el resultado de la aplicacién del algoritmo al espectro de fotones inicial
simulado con Matlab en el que se afiaden 4 mm de aluminio como filtro en el modelo
semiempirico de Birch y Marshall de la figura 3.1b). En esta figura se muestra el espectro de
fotones simulado previamente con 15 mm de aluminio y el espectro de fotones estimado con el
algoritmo EM después de 10" iteraciones.
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Fig.3.5 Espectro de fotones inicial, espectro de fotones estimado mediante EM en la iteracién k=10° y espectro
obtenido con endurecimiento de 15 mm de Al.

El algoritmo es capaz de reproducir el espectro de fotones simulado previamente, fig.3.2, el cual se
habia calculado con 15 mm de aluminio como filtro. Las figuras 3.6 y 3.7 muestran los datos
sintéticos de transmisién calculados simulando una cadmara de ionizacion, derivados del espectro
de fotones con 15 mm de aluminio y los valores de transmisidon calculados con el algoritmo
después de 10" iteraciones con el espectro estimado para aluminio y cobre.

1.4 T T T T T T T T T

® Valores sintéticos espectro de 15mm Al
12~ Valores estimados con EM, k=10000 -

Transmision

0 r r r r r r r r r
0 0.5 1 15 2 25 3 35 4 4.5 5

mm de Al

Fig 3.6. Valores de transmision sintéticos en aluminio calculados con un espectro simulado a 140 kVp y 15 mm de
filtro de aluminio y los valores de transmision estimados con el algoritmo EM en k=10".
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Fig. 3.7 Valores de transmision sintéticos en cobre calculados con un espectro simulado a 140 kVp y 15 mm de filtro
de aluminio y los valores de transmision estimados con el algoritmo EM k=10,

Para analizar la convergencia de los datos estimados con respecto a los datos sintéticos se realiza
la figura 3.8 la cual muestra la curva de error cuadratico calculado como funcién del nimero de
iteraciones mediante 3.3.

5*(C.1.Sin) = Z([C(Sin)]m —(CX))? (3.3)

5*(C.1.Sin) corresponde al error cuadratico de las medidas de transmisién simulando una
camara de ionizacién para los datos sintéticos en la K -ésima iteracion, [C(Sin)], son los valores
de transmisidn calculados como exposicidon en aire de un espectro de fotones con 15 mm de
aluminio y Cnf representan los valores de transmisidon estimados en la k-ésima iteracion y el

espesor M . El error cuadratico disminuye monotdnicamente y después de 10* iteraciones es
menor a 107, fig.3.8.
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Fig.3.8 Grdfica de la curva del error cuadradtico para datos sintéticos.

Para demostrar la confiabilidad del algoritmo respecto al espectro inicial se presenta la figura 3.9
gue muestra el resultado del célculo en el que se emplea como estimacion inicial un espectro que
ha sido endurecido con 25 mm de aluminio. En esta se observa que después de 10* iteraciones el
espectro de fotones reproduce el espectro simulado con 15 mm de aluminio, a pesar de que el
espectro inicial es mas duro. Esto significa que el algoritmo permite “suavizar” el espectro inicial y
converger al espectro simulado.
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Fig. 3.9 Espectro de fotones inicial endurecido con 25 mm de Al, espectro estimado mediante EM en k=10 yel
obtenido con endurecimiento de 15 mm de Al.
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3.3 Validacion con datos experimentales.

Los datos de transmisidn para la validaciéon se tomaron de un articulo publicado recientemente
por Lin y colaboradores [Lin 2014], los cuales se muestran en la tabla 3.2. Estos datos se
obtuvieron a partir de sinogramas adquiridos con un CT Siemens Somatom, el cual usa un detector
de oxisulfuro de gadolinio, a un dngulo de 0°, es decir con el tubo de rayos X colocado en la parte
inferior del gantry.

Tabla 3.2. Datos de transmision obtenidos de sinogramas con un detector de oxisulfuro de gadolinio.

Material Densidad (g/cm’) 1 2 3 4 5 6 7 8 9

Al 2.700 L (mm) 1.0 3.0 5.0 7.5 10.5 14.5 20.5 25.5 40.5

Transmisién Y(L) 0.936 0.819 0.721 0.616 0.514 0.401 0.286 0.206 0.098

Cu 8.960 L(mm) 0.127 0.254 0.655 1.062 1.562 2.090 3.124 3.658 4.686

Transmisién Y(L) 0.864 0.761 0.546 0.415 0.303 0.229 0.140 0.112 0.074

Los valores de transmision estimados Yn'f en la k-ésima iteracién con detector oxisulfuro de

gadolinio se calcularon a través de dos matrices A (Al)y A, (Cu)y el espectro de fotones

estimado Isk . Las dimensiones de las matrices son:

{An,s(Al)} c RNMXNS — R10X140r{An,s (CU)} c RNMxNs — R10><l40 (3'4)

Las matrices generadoras de los valores de transmisidon estimados contienen los espesores de
aluminio y cobre de la tabla 3.2. Los coeficientes de atenuacion de aluminio, cobre y oxisulfuro de

gadolinio (Gd,0,S, ) se obtuvieron con el subprograma PhotonAttenuation.

Se incorpordé la matriz A,, s dentro del algoritmo EM para la validacién con datos adquiridos de
un sinograma, ecuacién 2.14. Esta corresponde a la fusion de las dos matrices generadoras de los
valores de transmision, la dimensién de la matriz para el algoritmo EM:

{Am} c RNuxNs _ R19x140 (3.5)

De igual amanera que en la seccién de validacién del algoritmo se calcula la diferencia cuadratica
entre los datos de transmisién experimentales y los datos de transmision calculados, fig.3.10, con
el espectro estimado en la k-esima iteracion para analizar la convergencia, ecuacion (3.6):
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5" = Z(Ym _(Yr:))z (3.6)

k sy ;. . ., . . s
0" es el error cuadritico en la k-ésima iteraciéon, Y, son las medidas de transmision

experimentales en los distintos espesores de Al y Cu reportados en la tabla 3.2, Yn'f es la

transmisién calculada que corresponde al espectro estimado en la k-ésima iteracién.
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Fig.3.10 Error cuadrdtico en la estimacién espectral para los datos reportados por Lin y colaboradores.

Estudios previos de simulacidn espectral con el algoritmo EM muestran que a medida que crece el
numero de iteraciones el error cuadratico tiende a cero, pero el espectro de RX se distorsiona. Es
decir, se puede generar un espectro fisicamente aceptable debajo de las 1000 iteraciones, pero las
iteraciones siguientes solo afectan débilmente el error cuadratico generando un espectro que no
es aceptable fisicamente. El espectro estimado después de 10" iteraciones diverge
considerablemente, aunque disminuye el error cuadratico. De hecho un ndmero
considerablemente alto de iteraciones afecta la estabilidad del algoritmo produciendo espectros
fisicamente no aceptables, tal como se muestra en la figura 3.11.

49



0.16 T T T T T T

Espectro estimado EM, k=38
014+~ &z T Espectro inicial i
""""" Espectro EM,k=10000

0.12 '

0.08 [~ -
0.06

0.04 -

Fluencia de fotones normalizada

0.02 -

140

Energia [keV]

Fig. 3.11 Espectro distorsionado mediante el algoritmo EM usando k=10%, en comparacion con un espectro en k=38.

En este caso la iteracién k=800 en la estimacion espectral representa un equilibrio entre el error
cuadratico y la obtencion de un espectro fisicamente aceptable. El espectro estimado mediante el
algoritmo EM se corrigid por la eficiencia del detector de Gd,0,S con un espesor de 1.4 mm, [Duan
2011], mediante la ecuacién 2.16. El resultado se muestra en la figura 3.12.
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Fig. 3.12 Espectro calculado con el algoritmo EM en k=800 a partir de los datos de transmision reportados por Lin.

En la figura 3.13 se compara el espectro estimado en k=800 obtenido con el algoritmo EM
respecto al calculado por Lin. Se puede ver que el espectro estimado con este algoritmo presenta
una mayor resolucidn en energia, lo cual se aprecia en los tres picos caracteristicos. Este resultado
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proviene directamente del espectro inicial utilizado para la estimacion espectral, pues el espectro
de Lin solo incluye dos picos caracteristicos lo que indica una menor resolucién en energia.

0.08 T T T T T T
Espectro EM k=800
® Espectro Lin

0.07 -

0.06 [~ !

0.05~ '

0.04 - !

0.03~

Fluencia de fotones

0.02 -

0.01~

0 20 40 60 80 100 120 140
Energia [keV]

Fig. 3.13. Comparacion del espectro estimado mediante el algoritmo EM en k=800 con los datos de transmision
reportados por Lin y el espectro reportado por Lin con esos mismos datos.

Los datos de transmisidon experimentales reportados por Lin, tabla 3.2, se compararon con los
datos de transmisién estimados en este trabajo en la iteracién k=800, al atravesar distintos
espesores de aluminio y cobre, fig. 3.14 y 3.15. Para apreciar la diferencia en las estimaciones de
transmisién espectral se muestra la curva de transmisidon producida por el espectro inicial y la
curva de transmisién producida con el espectro dptimo estimado en k=800. Se puede observar
que el espectro estimado con el algoritmo EM reproduce las medidas de transmisidn
experimentales de la tabla 3.2.
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Fig. 3.14 Valores de transmision en aluminio estimados con el algoritmo EM para k=800,k=1 y los datos de
transmision publicados por Lin.
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Fig. 3.15 Valores de transmision en cobre estimados con el algoritmo EM para k=800, k=1 y los datos de transmision
publicados por Lin.
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3.4 Aplicacion del algoritmo EM para la estimacion espectral con
camara de ionizacion.

3.4.1 Colimacion del haz.

El largo de los escalones de los maniquies corresponde a 12 y 10 mm para aluminio 6061 y cobre,
respectivamente. En la consola de control se establecié el grosor del haz de abanico de 6 mm en el
isocentro. Las medidas de ancho de haz con la pelicula Gafchromic colocada junto al maniqui
resultaron en un ancho de 2 mm en la base inferior del gantry, como se muestra en la figura 3.16,
lo cual garantiza que el haz solo atraviesa un escalén en cada medida.

Los valores de los espesores de cada escalén en los maniquies de aluminio y cobre se verificaron
usando micrdmetro con precisién de 0.01 mm, y los resultados de esta medicién se muestran en la

tabla 3.3. Se puede observar que las medidas difieren respecto a los valores nominales de disefio
(figura 2.5) debido a las dificultades técnicas en el maquinado del cobre.

|

a b

Fig. 3.16 a) Pelicula de tinte radiocromico marcada con lineas horizontales obscuras (derecha) junto a maniqui de
aluminio .b) Pelicula de tinte radiocromico y maniqui de cobre.

3.4.2 Aplicacion de algoritmo EM a datos experimentales.

Los valores de transmision estimados en la k-ésima iteracién CX con cémara de ionizacién se
obtuvieron usando dos matrices: A, ((Al —6061) y A, ((Cu) en conjuncién con la ecuacién
2.12, y el espectro de exposicién XSk estimado con el algoritmo EM. Las dimensiones de las

matrices, las cuales incluyen los 17 espesores de Al-6061 y los 10 espesores de Cu dados en la
tabla 3.3, son:

{Ans(Al-6061)} € R™ " = R0 A (Cu—electrolitico)} e R™*" =R (37
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La matriz de Al-6061 incorpora los coeficientes de atenuacion de la aleacidn con la composicion
guimica de 98.61% de aluminio (tabla 2.1). El cobre electrolitico tiene una pureza de mas del
99.9% y se puede considerar practicamente puro, pues en estudios de simulacidon se observa que
no existe diferencia respecto a los coeficientes de atenuacién para 100% de cobre obtenidos de las
tablas de NIST (ver figura 3.17).
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Fig. 3.17 Comparativo entre los coeficientes mdsicos de atenuacion del aluminio puro con aluminio 6061 y entre
cobre puro y cobre electrolitico, en cobre electrolitico no se observa distincién alguna, respecto al cobre puro.

La matriz A, ; del algoritmo EM se compone de las matrices individuales de Al-6061 y Cu, con
dimensiones

{ A, (Al -6061, Cu —electrolitico)} e R *Ns = R (3.8)

El algoritmo para la estimacién espectral con datos de transmision con cdmara de ionizacion,
ecuaciones 2.11 y 2.12, se escribié en el lenguaje de programacién Matlab de manera andloga a
los programas de validacidon con datos sintéticos. La composicion quimica de la aleaciéon de Al-
6061 se incorpord en el programa, al igual que los coeficientes masicos de absorcidon de energia
del aire, figuras 3.4y 3.17.

3.4.3 Espectro de RX a 80 kV.

Las medidas de transmisién promedio obtenidas con cdmara de ionizacién de un espectro de RX
con 80 kV de voltaje nominal del CT y los parametros técnicos de adquisicion del topograma de la
seccion de procedimientos se muestran en la tabla 3.3. En esta tabla también se afiaden los
espesores de cada uno de los escalones de los maniquies de aluminio 6061 y cobre electrolitico
medidos con micrometro.
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Tabla 3.3 Valores de exposicion normalizada adquiridos con camara de ionizacién para el equipo Biograph
mCT con un voltaje nominal de 80 kV.

Al-6061 2.700 (g/cm3) omax=0.001
L (¥0.01mm) 25 45 55 7.0 85 100 115 13.0 145 16.0 175 19.0 20.5 22.0 23.5 25.0

Transmision C(C.l) 0.724 0.611 0.516 0.440 0.378 0.327 0.288 0.254 0.228 0.190 0.167 0.149 0.132 0.121 0.110 0.102

Cu 8.960 (g/cm3) omax=0.0007
L (mm0.01) 136 186 2.29 274 3.19 3.63 4.06 4.59 4.91

Transmision C(C.I) 0.089 0.054 0.035 0.025 0.018 0.013 0.010 0.009 0.008

Respecto al andlisis de incertidumbres se obtuvieron las desviaciones estdandar de cada una de las
medidas de transmisién por cada uno de los espesores de maniqui, en la tabla 3.3 se presenta la
desviacidn estdandar maxima de todas las desviaciones obtenidas por cada espesor, para aluminio
se obtiene una desviacion estandar maxima de; 0=0.001, mientras que para cobre esta es de
0=0.0007.

Para determinar la iteracién éptima en la estimacion espectral se calcula la diferencia cuadratica
entre los datos de transmisién experimentales C, con camara de ionizacién (C.1) y los datos de
transmisién calculados con el espectro de exposicién estimado en la k-ésima iteracién,C;, al

atravesar la aleacion de aluminio 6061 y cobre electrolitico, ecuacion (3.9):

s(C1=>.(C,-(C}))’ (3.9)

0“(C.1) corresponde al error cuadratico en la k-ésima iteracion entre las medidas de transmisién

experimentales C con cdmara de ionizacién y los valores de transmisién estimados en la k-ésima

iteracion Cr‘; en los distintos m espesores de cobre electrolitico y aluminio 6061.

El espectro de fotones dptimo se obtiene a partir del andlisis de la grafica 3.18; se puede observar
que el error cuadrdtico decae considerablemente en las primeras 20 iteraciones, y después
presenta una oscilacién antes volver a decrecer. En este caso el criterio de estimacién espectral
consiste en determinar el primer minimo de la curva; simulaciones espectrales previas indican que
los espectros siguientes al primer minimo se distorsionan y dejan de tener sentido fisico, ademas
de aumentar el error cuadratico, o de no obtener una ganancia significativa en la disminucion del
error. En este caso el primer minimo de la curva de la figura 3.18 se encuentra en la iteracién k=20.
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Fig. 3.18 Error cuadrdtico en funcion del nimero de iteracion. El primer minimo, k=20, se considera como el valor
optimo.

La figura 3.19 muestra el espectro de fotones estimado con el algoritmo EM, ecuaciones (2.11y
2.12), utilizando las medidas de transmisién con camara de ionizacion de la tabla 3.3. Se incluye el
espectro inicial que corresponde a un espectro simulado con el método semiempirico de Birch and
Marshall con voltaje pico a 80 kV, angulo del blanco a 7°, dnodo de tungsteno y endurecido con 5
mm de aluminio como filtro adicional.
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Fig. 3.19 Espectro de fotones estimado con el algoritmo EM en k=20 y voltaje de 80kV, se compara con el espectro
inicial empleado en la estimacién espectral.
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Las figuras 3.20, 3.21 muestran los valores de transmision estimados a partir del espectro EM en la
iteracion k=20, usando como detector camara de ionizacion. Los valores de transmision calculados
se obtuvieron mediante la ecuacién 2.12 y en la figuras se comparan con los valores
experimentales. Para observar la diferencia que producen distintos espectros en los valores de
transmisién estimados se afiaden los valores de transmisién en cobre electrolitico y aluminio 6061
calculados a partir del espectro de fotones inicial.
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Fig. 3.20 Medidas de transmision experimentales del espectro a 80 kV en aluminio 6061 y valores de transmision
con el espectro estimado en el algoritmo EM para k=20 y k=1.
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Fig. 3.21 Medidas de transmision experimentales del espectro a 80 kV en cobre y valores de transmision con el
espectro estimado en el algoritmo EM para k=20 y k=1.
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3.4.4 Espectro de RX a 100 kV.

La tabla 3.4 contiene las medidas de transmisidn promedio obtenidas con camara de ionizacion de
un espectro de RX a un voltaje nominal de 100 kV con los parametros técnicos de adquisicion de la
tabla 2.4.

Tabla 3.4 Valores de exposicion normalizada adquiridos con camara de ionizacién para el equipo Biograph
mCT con un voltaje nominal de 100 kV.
Al 6061 2.700 (g/cm3) omax=0.002

L (mm) 25 45 55 7.0 85 100 115 13.0 145 16.0 17.5 19.0 20.5 22.0 23.5 25.0

Transmision Y(L) 0.776 0.675 0.587 0.512 0.452 0.401 0.355 0.319 0.284 0.257 0.231 0.210 0.191 0.170 0.155 0.142

Cu electrolitico 8.960 (g/cm3) omax=0.001
L (mm) 1.36 1.86 2.29 2.74 3.19 3.63 4.06 4.59 4,91

Transmisién Y(L) 0.161 0.108 0.078 0.061 0.047 0.038 0.031 0.025 0.023

Se calcula la diferencia cuadratica entre los datos de transmision experimentales C_ con camara
de ionizacién (C.1) y los datos de transmisién calculados con el espectro de exposicién estimado en
la k-esima iteracion C:] mediante la ecuacidn (3.9) para determinar la iteracidon éptima, la curva

de la grafica (2.23 ) tiene el primer minimo en la iteracidn k=29.

Error cuadratico

10'3 . 3 . P . e e ke e
10° 10" 10 10°
Numero de iteracién

Fig.3.23 Curva del error cuadrdtico para la determinacion de la iteracion éptima en el primer minimo k=29 utilizando
como detector camara de ionizacion para el espectro de RX con voltaje nominal de 100kV.

La figura (3.24) corresponde al espectro de fotones estimado con el algoritmo EM en la iteracion
en k=29 utilizando las medidas de transmisién de la tabla 3.4, se agrega el espectro inicial que
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corresponde a un espectro simulado con el método semiempirico de Birch y Marshall con voltaje
pico a 100 kV, angulo del blanco a 7° y endurecido con 5 mm de aluminio como filtro.
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Fig.3.24 Espectro de fotones estimado con el algoritmo EM en k=29 y voltaje de 100kV, se compara con el espectro
inicial empleado en la estimacién espectral.

Las figuras 3.25 y 3.26 muestran los valores de transmisidn estimados usando como detector
camara de ionizacidon del espectro en k=29; éstos se comparan con los valores de transmisidn
producidos por el espectro de fotones inicial y se afiaden las medidas experimentales.
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Fg. 3.25. Medidas de transmision experimentales del espectro a 100kV en cobre electrolitico, y medidas de
transmision con el espectro estimado en el algoritmo EM para k=29 y k=1.
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Fig. 3.26 Medidas de transmision experimentales del espectro a 100kV en aluminio 6061, y medidas de transmision
con el espectro estimado en el algoritmo EM para k=29 y k=1.

3.4.5 Espectro de RX a 120 kV.

La tabla 3.5 integra las medidas de transmisidn promedio, obtenidas con cdmara de ionizacién de
un espectro de fotones a un voltaje nominal de 120 kV y parametros de adquisicién topografica
sefialados en la tabla 2.4.

Tabla 3.5 Valores de exposicidn normalizada adquiridos con cdmara de ionizacidn para el equipo Biograph
mCT con un voltaje nominal de 120 kV.
Al 6061 2.700 (g/cm3) omax=0.001

L (mm) 25 45 55 7.0 85 100 115 13.0 145 16.0 17.5 19.0 20.5 22.0 23.5 25.0

Transmision Y(L) 0.799 0.707 0.623 0.556 0.496 0.445 0.403 0.364 0.328 0.299 0.271 0.247 0.226 0.208 0.190 0.174

Cu electrolitico 8.960 (g/cm3) omax=0.0005
L (mm) 1.36 1.86 2.29 2.74 3.19 3.63 4.06 4.59 4.91

Transmisién Y(L) 0.227 0.166 0.129 0.104 0.087 0.070 0.059 0.049 0.045

La diferencia cuadratica de la figura 3.28 para determinar la iteracion éptima en la estimacion
espectral tiene el primer minimo en la iteracidn k=40.
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Fig.3.28 Curva del error cuadrdtico para la determinacion de la iteracion éptima en el primer minimo k=40 utilizando
como detector camara de ionizacién para el espectro de RX con voltaje nominal de 120 kV.

La figura 3.29 corresponde al espectro de fotones estimado con el algoritmo EM en la iteracidon
k=40. Para comparar el espectro estimado se agrega el espectro inicial que corresponde a un
espectro simulado con el método semiempirico de Birch and Marshall con voltaje pico a 120 kV,
angulo del blanco a 7°, anodo de tungsteno y endurecido con 5 mm de aluminio como filtro

equivalente.
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Fig. 3.29 Espectro de fotones estimado con el algoritmo EM en k=40 y voltaje de 120 kV, se compara con el espectro
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inicial empleado en la estimacion espectral.
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Los valores de transmisién a partir del espectro estimado en k=40 se indican en las figuras 3.30 y

3.31; se comparan con los valores de transmision producidos por el espectro de fotones inicial y
se afiaden las medidas experimentales.
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Fig. 3.30 Medidas de transmision experimentales del espectro a 120 kV en aluminio 6061, y medidas de transmision
con el espectro estimado en el algoritmo EM para k=40 y k=1.
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Fig. 3.31 Medidas de transmision experimentales del espectro a 120 kV en cobre electrolitico, y medidas de
transmision con el espectro estimado en el algoritmo EM para k=40 y k=1.

62



3.4.6 Espectro de RX a 140 kV.

Las medidas de transmisién promedio obtenidas con camara de ionizacidon de un espectro de
fotones a un voltaje nominal de 140 kV se reportan en la tabla 3.6. Las medidas se obtuvieron
empleando los pardmetros de adquisicion sefialados en la tabla 2.4.

Tabla 3.6 Valores de exposicion normalizada adquiridos con camara de ionizacién para el equipo Biograph

mCT con un voltaje nominal de 140 kV.
Al 6061 2.700 (g/cm3) omax=0.001

L (mm) 25 45 55 7.0 85 100 115 13.0 145 16.0 17.5 19.0 20.5 22.0 23.5 25.0

Transmision Y(L) 0.8150.731 0.654 0.587 0.532 0.483 0.437 0.399 0.364 0.335 0.307 0.283 0.260 0.241 0.219 0.203

Cu electrolitico 8.960 (g/cm3) omax=0.0005
L (mm) 1.36 1.86 2.29 2.74 3.19 3.63 4.06 4.59 4,91

Transmisién Y(L) 0.292 0.222 0.180 0.149 0.126 0.108 0.093 0.079 0.074

La diferencia cuadratica de la figura (3.33) tiene el primer minimo en la iteracién k=38.
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Fig. 3.33 Curva del error cuadrdtico para la determinacion de la iteracion optima en el primer minimo k=38 utilizando
como detector camara de ionizacion para el espectro de RX con voltaje nominal de 140 kV.

El espectro de fotones estimado con el algoritmo EM en la iteracidn k=38 y el espectro inicial se
observan en la figura 3.34. El espectro inicial corresponde a un espectro simulado con el método
semiempirico; voltaje pico a 140 kV, angulo del blanco a 7°, dnodo de tungsteno y endurecido con
5 mm de aluminio como filtro adicional.
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Fig. 3.34 Espectro de fotones estimado con el algoritmo EM en k=38 y voltaje de 140kV, se compara con el espectro
inicial empleado en la estimacién espectral.

Los valores de transmisiéon que surgen a mediante el espectro estimado en k=38 se indican en las
figuras 3.35, 3.36. Para comparar las estimaciones se agregan los valores de transmisidn
producidos por el espectro de fotones inicial y se afiaden las medidas experimentales.
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Fig. 3.35 Medidas de transmision experimentales del espectro a 140kV en cobre, y medidas de transmision con el
espectro estimado en el algoritmo EM para k=38 y k=1.
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Fig. 3.36 Medidas de transmision experimentales del espectro a 140 kV en aluminio 6061, y medidas de transmision
con el espectro estimado en el algoritmo EM para k=38 y k=1.

3.5 Propiedades fisicas de los espectros de fotones.

Se calcularon la primera y segunda capas hemirreductoras (HVL; y HVL,) de los espectros
estimados considerando como medio atenuador aluminio puro. Asi mismo se calculé la energia
efectiva y la energia promedio del haz de acuerdo a las siguientes definiciones:

E

max

j | (E)EdE
E” -0 In2
Epromedio =" E. :u(Eefectiva) - HVL (3.10)
j I (E)dE
Epin =0

La tabla 3.7 contiene los valores nominales del voltaje y primera capa hemirreductora, HVL,, tal
como se muestran en la consola de control del equipo PET-CT junto con los valores medidos de
estos mismos parametros por el fabricante asi como el célculo que obtiene este para la energia
promedio y energia efectiva.

La tabla 3.8 contiene los valores de la primera y segunda capas hemirreductoras,HVL; y HVL,
respectivamente, también se presentan la energia efectiva y energia promedio calculadas a partir
de los espectros determinados por el algoritmo EM de este trabajo. Para el andlisis de
incertidumbres se obtuvo la desviacidn estandar de nuestras medidas respecto a las del fabricante
para la primera capa hemirreductora, energia efectiva y energia promedio.
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Tabla 3.7 Valores nominales proporcionados por Siemens para el equipo Biograph mCT del INNN.

kv kv HVL HVL Energia Energia
nominal medido nominal (mm Al) medido (mm Al) efectiva (keV) promedio (keV)
10.1kV 1+0.01mm 10.1keV 10.1keV
80 80.0 5.94 5.98 45.8 49.2
100 102.3 7.22 7.27 51.0 56.2
120 122.0 8.01 8.18 54.4 61.2
140 145.1 8.62 8.92 57.0 65.5

Tabla 3.8 Valores obtenidos en este trabajo a partir de los espectros estimados con el algoritmo EM.

kv HVL, o(HVL1)% HVL, Energia o(Eef)% Energia 0(Eprom)%
nominal (mm Al) (mm Al) efectiva promedio

80 5.91 1.17 12.95 45.66 0.30 55.36 12.52

100 7.40 1.79 16.08 51.78 1.53 63.07 12.22

120 8.50 3.91 18.38 56.52 3.89 69.14 12.97

140 9.46 6.05 20.34 61.10 7.19 74.66 13.98
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Capitulo IV.
Conclusiones

4.1 Simulacion del espectro de energia de un tubo de rayos X.

Las simulaciones con el modelo semiempirico de Birch and Marshall son una buena aproximacion
para la estimacidn espectral. Si bien estos espectros no reproducen las medidas experimentales
por si mismos, son esenciales para la estimacion espectral ya que incluyen los rayos X
caracteristicos correspondientes al tipo de anodo, la energia maxima de los fotones y la forma
aproximada del espectro que se quiere determinar. Estos pardmetros deben conocerse a priori
para obtener una estimacion real en el sentido fisico del espectro mediante el algoritmo EM.

En las simulaciones semiempiricas supone que el angulo del dnodo, voltaje pico, tipo de danodo y
filtro inherente del tubo de RX son conocidos. Esta premisa no es de todo correcta ya que no se
conoce con precision el voltaje pico del tubo, ni las dimensiones del filtro tipo mofio o el grueso de
la superficie del gantry. Los calculos semiempiricos o tedricos muy dificilmente contemplan con
exactitud varios de los parametros fisicos de un tubo de RX, ademds de no tomar en cuenta su
estado de conservaciéon después de varios aifios de uso, pero son indispensables como primera
aproximacioén dentro del algoritmo EM.

4.2 Validacion del algoritmo de calculo

Dado que en este trabajo se desarrollaron todos los programas que implementan el algoritmo EM
para la estimacidn espectral, fue muy importante establecer de manera convincente que los
mismos estuvieran libres de errores y que produjeran resultados confiables. Para ello se llevo a
cabo un proceso de validacién en dos etapas en las que se aplicé el algoritmo tanto a datos
sintéticos como a datos experimentales reportados en la literatura.

La validacién del algoritmo EM utilizando datos sintéticos muestra que puede ser altamente
preciso en la estimacion espectral. La alta precision de la estimacién conlleva a tener un error
cuadratico menor a 10® entre los datos de transmisidon calculados y los datos de transmisidn
sintéticos en aproximadamente 10* iteraciones.

La alta precisién en la estimacion espectral puede atribuirse a la ausencia de fuentes de ruido en
los valores de transmisidon obtenidos tedricamente. También puede observarse la alta estabilidad
de la convergencia para reproducir practicamente el mismo espectro de fotones. Mas aun, se
demostré que el algoritmo es muy robusto respecto a la eleccién de espectro inicial, pues los
resultados no dependen de la dureza del mismo.

La validacidn del algoritmo con datos experimentales provenientes de un equipo de tomografia
clinico puso a prueba la convergencia y estabilidad del algoritmo. A diferencia de la estimacién
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espectral con datos sintéticos, el utilizar datos de transmisién experimentales implica integrar
ruido en las medidas de transmisién; la estabilidad en este caso se ve reducida ya que, aunque se
reproducen los datos de transmisién experimentales de manera satisfactoria, el espectro diverge
después de aproximadamente 10 iteraciones. La precision con la que se reproducen los datos de
transmisién experimentales demuestra la confiabilidad del algoritmo para estimar espectros de
fotones aunque compromete la estabilidad.

El error cuadratico entre los datos de transmisidon experimentales y los estimados con EM fue
menor a 10®, y el espectro de fotones estimado con este algoritmo es muy similar al espectro de
fotones reportado por Lin et al. [2014], con la diferencia importante que el que se obtuvo en este
trabajo tiene una mayor resolucién en energia. La diferencia entre ambos espectros se debe a que
el espectro inicial empleado para la estimacién espectral en nuestro trabajo tiene mayor
resolucidn en energia respecto al utilizado por Lin; esto se refleja en una mejor distincidon de los
rayos X caracteristicos en nuestro espectro.

4.3 Estimacion de los espectros de RX con datos experimentales.

Las medidas de los espesores del maniqui de cobre difieren de manera considerable respecto a las
medidas nominales para los maniquis acorde a la validacién con datos sintéticos donde se
consideraba como espesor minimo 1.0 mm de cobre. En la realidad el espesor minimo de cobre
conseguido fue de 1.36 mm; variaciones minimas en los espesores de cobre, del orden de décimas
de milimetro, conducen a diferencias importante en los valores de atenuacion.

Es indispensable conocer los espesores de cada uno de los escalones de cobre con suficiente
precision para incorporar esta informacion adecuadamente en el algoritmo EM. En el caso del Al-
6061 las medidas nominales en nuestro modelo de maniqui son practicamente iguales a las
medidas reales y diferencias del orden de +0.1 mm de Al- 6061 no alteran las medidas de
transmision.

La alineacién de la cdmara de ionizacién debe ser lo mejor posible para evitar fuentes de error en
la medicion de los valores de transmisidn considerando que el espectro de fotones del haz del
tubo de RX tiene una dependencia angular [Lin 2014]. Colocar en el eje central la cdmara de
ionizacion con los laseres de corte axial, sagital y coronal garantiza la adecuada alineacién de la
camara de ionizacién durante la adquisicion de los datos.

Para realizar adecuadamente las lecturas de la cdmara de ionizacidn se observé que la estabilidad
se alcanza después de realizar una o dos tomografias en las que el tubo de RX da varias vueltas
completas alrededor de la cdmara de ionizacidén. Por ejemplo a bajas energias (80 keV) y los
mayores espesores de cobre, con la cdmara de ionizacién estabilizada se miden niveles de
exposicidon confiables del orden de 0.4 hasta no mas de 1.0 mR. Si no se estabiliza la cdmara de
ionizacion el ruido electronico puede alcanzar niveles de 1 mR lo que resta exactitud en las
medidas. Por tanto todas las medidas se realizaron con la cdmara de ionizacién estabilizada para
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obtener medidas de transmisién confiables, especialmente al emplear los mayores espesores de
cobre y RX a bajas energias.

La posicidn del primer minimo de la curva de error cuadratico es un criterio adecuado para la
estimacion espectral usando camara de ionizacién ya que no existe criterio absoluto para
determinar un numero limite de iteraciones en el algoritmo y en la literatura se reporta como
criterio que el nUmero maximo de iteraciones alcance un valor minimo de error promedio entre
las medidas estimadas y las experimentales del orden de 107, [Lin 2014].

Los datos de transmisién estimados en cobre pueden se aprecian menos cercanos a los
experimentales, principalmente a bajas energias (80 y 100 kV). Este hecho puede deberse a la falta
de una cobertura de espesores amplia que permita medir transmisiones en el rango de 0.5-1, por
lo que se requeriria de espesores del orden del orden de 0.1 milimetros de cobre.

También debe considerarse que un aumento en el nimero de medidas de transmisién puede
comprometer seriamente la estabilidad de la matriz del sistema si no se eligen de manera
adecuada ya que los espesores deben reflejar el endurecimiento del haz pero también deben dar
cuenta de las medidas de transmision para espesores muy pequefios en que la transmision sea
este entre 1 a 0.5 en aluminio o cobre.

Aunque la estimacion espectral bajo el método EM empleando cdmara de ionizacién muestra ser
menos estable, se puede afirmar que es viable para la estimacién espectral pues el espectro
estimado reproduce de manera aceptable los datos experimentales de transmision.

4.5 Propiedades fisicas de los espectros de fotones estimados.

Las caracteristicas fisicas de los espectros estimados con el algoritmo EM que se sefialan en la
tabla 3.8 concuerdan en buena medida con las reportadas por el fabricante. Las capas
hemirreductoras estimadas a partir de los espectros obtenido con el algoritmo EM tienen una
desviacidn porcentual respecto de las medidas por el fabricante entre 1.1 y 6.0%, siendo la mayor
desviacidn para el espectro de 140 kV. Esto se debe posiblemente a que el voltaje real del tubo de
rayos X pudiera ser mayor a 140 kV ya que el fabricante reporta un voltaje medido de 145.1kVp lo
que significa que en nuestra estimacidn espectral debié emplearse como energia mdaxima
145.1keV y no 140keV como se supuso.

Suponer que la energia maxima de los fotones es de 140keV y no de 145.1keV representa que la
energia maxima en nuestro caso posiblemente tenga un error porcentual del 3.5% abajo respecto
a la reportada por el fabricante, esto representa que los valores estimados con el algoritmo EM
para HVL; y energia efectiva difieran mas que los reportados por el fabricante.

Por otra parte las energias efectivas estimadas tienen una desviacidon porcentual entre 0.30 y
7.20% respecto a las reportadas por el fabricante y nuevamente la mayor desviacién corresponde
al espectro de 140 kV.
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Las caracteristicas fisicas estimadas con el espectro de 80 kV muestran ser mas parecidas a las
reportadas por el fabricante y contemplan practicamente la misma capa hemirreductura y energia
efectiva con desviaciones porcentuales respecto a las medidas por el fabricante de 1.2 y 0.3%
respectivamente.

El parametro fisico en que difieren las estimaciones calculadas y las reportadas por el fabricante es
la energia promedio, relacionada directamente con la forma del espectro estimado. El fabricante
no reporta el método de estimacién espectral, ni el espectro de fotones obtenido. Ya que la
energia promedio puede cambiar considerablemente en funcidon de la resolucién en energia,
amplitud de los rayos X caracteristicos y el endurecimiento del haz, es posible que los espectros
del fabricante tengan una resolucién en energia y amplitud de los RX caracteristicos distintos a los
nuestros ademas de que el endurecimiento del espectro puede ser distinto al nuestro por ende las
energias promedio deben ser distintas.

Finalmente, en esta tesis se demostrd que la estimacién espectral con el método EM basada en
medidas con cdmara de ionizacidn es una alternativa para determinar el espectro de RX de un
tubo en particular ya que no requiere del conocimiento preciso del angulo del dnodo, ni de las
dimensiones o composicidon quimica del filtro inherente o del filtro tipo mofo, ni del grueso de la
superficie del gantry o de los datos en bruto del CT.

Este método puede ser implementado para determinar los espectros de cualquier tubo de RX si se
tiene suficiente precisién en la medicién de los datos de transmisidén con cdmara de ionizacidn y se
dispone de tiempo para la adquisicidon, el cual puede ser considerable. La estimacion espectral
mediante este método puede incluso implementarse en haces mads energéticos, del orden de
MeV, lo cual seria de utilidad para aplicaciones en radioterapia.
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